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Deterministic  lateral  displacement  is  a  powerful  method  of  separation  in  a 
microfluidic device which uses a micro‐pillar array to sieve micro particles based 
on size. By arranging  the pillar array  into a gradient with gaps between pillars, 
one  can  calculate  the  specific  critical  diameter  for  particle  sieving  and 
separation.  Being  able  to  control  the  critical  size  for  separation  is  extremely 
useful  for  biological  particles  separation  to  facilitate  medical  diagnosis  and 
therapeutics. However, like most separation methods, the separation criterion is 
based on a spherical particle model. Biological particles are mostly non‐spherical 
and  a more  efficient method  for  sorting  is  required  to  separate non‐spherical 
particles.  A  novel  pillar  shape  used  for  deterministic  lateral  displacement  has 
been developed to sort non‐spherical particles more effectively. An I‐shape pillar 













This  technique was  further  tested on separations of bacteria samples. Bacteria 
generally  come  in  three  shapes,  spherical,  rod‐shaped and  spiral  shaped. Rod‐
shaped  Escherichia  Coli  was  used  for  the  separation  tests.  I‐shape  pillars, 
compared  to  spherical  pillars,  decreases  the  separation  specification  by more 
than 30% and a clear 100% separation was observed. The I‐shape pillar induced 
orientation  changes  in  E.  Coli  bacteria movement with  the  length  dimension 
facing the separation gap. This increases the chances of separation by 4 times as 
the length to width ratio of rod‐shaped bacteria is approximately 4 or more. The 
E.  Coli  was  spiked  into  blood  samples  and  the  I‐shape  pillars  were  able  to 
separate the bacteria from the blood sample. 
To  further  study  the  reasons behind  the effective  separation of  I‐shape pillars, 
pillars of different shapes were designed to test various components of  I‐shape 
pillar, namely number of protrusions, orientation of pillar and symmetry of flow 
patterns.  It  was  observed  that  for  symmetrical  flow  profiles,  the  length  of 
protrusions was more important than orientation or protrusions. The converse is 
true for asymmetrical flow profiles.  I‐shape pillar performed the best with both 







































Figure‐2.7:  Separation  of  spherical  CTC  using  triangular  pillars:  (a)  shows  the  schematics  of 




difference  between  the  conventional  DLD  pillars  in  (a)  and  I‐shape  DLD  pillars  in  (b).  The 
depiction of the projected paths of RBCs as it flows within the respective devices (c) circle pillar 
array,  square  pillar  array  and  I‐shape  pillar  array.  Complete  separation  is  hypothesised  for  I‐
shaped pillars. 
Figure‐3.2: Device designs and DLD parameters. In figure (a), the sample stream  is sandwiched 








a PDMS  top  layer.  (b) shows an SEM micrograph of  the  top view of  the “I”‐shape pillar on  the 
silicon device using at a magnification of 2300xx magnification. 
Figure‐3.4:  Spherical  polystyrene(PS)  micro  beads  separation  test:  PS  beads  of  size  2µm  to 








Figure‐3.6: RBC movement within  square and  I‐shape pillars: The major RBC  flow movement 
within the square pillar array in (a) and the I‐shape pillars in (b) and (c) are depicted in the form 
of  schematics  as well  as  video  still  capture.  Fig. 6(a)  shows  the primary movement of RBC  in 
square  shaped  pillars  in  6  steps  shown  in  the  video  still  capture  as  it  flows  down  the  non‐
separated  path.  Fig.  6(b)  and  6(c)  depicts  a  RBC  separation  path with  two  types  of  observed 
rotational movements within the I‐shaped pillars. All scale bars are 10 µm long. 
Figure‐3.7: “I”‐shape pillar array critical diameter characterization designs: The figure shows a 
newly designed device  for characterizing  the “I”‐shape device critical diameter.  (a) To vary  the 
critical diameters, a gradient of 13 sections of varying parameters  for critical diameter  ranging 






sample  distribution  graph  is  represented  by  the  cropped  microscope  image  of  the  output 
distribution (g). 
 
Figure‐3.9:  COMSOL  Multiphysics  fluid  flow  simulation  for  square  and  I‐shaped  pillars: 
Comparison of fluid flow profiles of square pillars in (a) and I‐shaped pillars in (b) can be seen in 
the simulated  flow patterns. Red regions represent high  flow rates of approximately 3.5 mm/s 









Figure‐3.11: Schematics of Triangle pillars and  I‐shape pillars  cross‐sectional  flow profile.  (a) 
depicts  the  cross‐sectional  fluid  flow  profile  depicted  in  the  A‐A’  cross‐section.  The  same 
orientation of cross‐section is shown in I‐shape pillar device for (b). 
 








pillar  array,  inset  shows  high magnification  image  of  the  same.  (b)  cross‐sectional  view  of  I‐
shaped pillars. 
Figure‐4.3:  Bacterial  attachement  on  the  surface  of  the  I‐shape  DLD  device.  The  bacteria 








bacteria  (green  fluorescent  E.  coli)  from  the  input  stream.  Bacterial  sample  is  flowed  in  the 
device containing “I” shape pillar array as shown in (a). Green fluorescence indicates bacteria in 
the sample. The bacteria in the sample are laterally displaced in the device using “I” shape pillar 
array to achieve  its separation  from the sample as shown  in  (b). Once deviated away  from the 
original  sample  stream,  bacteria  are  concentrated  in  a  single  channel  as  shown  in  (c).  The 
deviation path as obtained for circle pillar array is shown in (d). 
 
Figure‐4.6: Non‐spherical Bacterial  separation  through pillar arrays: percentage of bacteria  in 




in each  input and output channels  in  (a) circle pillar array and  (b)  I‐shape pillar array. The shift 
gradient is 1.6o for pillar arrays used here. 
Figure‐4.8: Bacterial movement in I‐shape pillar array: (a) shows the schematic of non‐spherical 
bacteria  and  its  different  orientations  arising  due  to  oscillating movements  in  I‐shaped  pillar 
array. Width and length of the bacteria is denoted by “W” and “L” respectively and the effective 
separation  size  is  denoted  by  “S”.  The  red‐dot  on  the  bacteria  denotes  its  center.  (b)  The 
schematics to show movement of bacteria through I‐shaped and circular pillar array. Green and 
Red arrows  indicate the path of bacteria and  fluid respectively. Bacteria moves along the pillar 
gradient  for  I‐shaped pillar  array  and  laterally displaced by  the displacement  “D”.  there  is no 













Figure‐5.1:  Dimensions  of  various  pillar  shapes  tested.  The  schematics  shows  the  pillar 
dimensions that were tested in this chapter. All pillars fit within the dimensions of 15 µm by 15 
µm. The various shape are  (i)  I‐shape,  (ii)  inverted anvil shape,  (iii) anvil shape,  (iv)  inverted T‐
shape,  (v)  T‐shape,  (vi)  L‐shape  and  (vii)  inverted  L‐shape. Dimensions  of  (ii),  (iv)  and  (vi)  are 
oriented 180o of the shapes (iii), (v) and (viii) respectively. 
Figure‐5.2:  Schematics  of  particle  separation  experiments  using  various  pillar  shapes.  The 
overall  device  design  can  be  seen  in  (a) where  the  sample  inlet  is  sandwiched  between  two 
buffer streams (b). The device channel  length  is 14 mm while the width  is 700 µm. The sample 
undergo a pre‐filter process to remove larger unwanted debris. The device has pillars which are 
designed to  fit within a 15 µm by 15 µm square region shown  in  (c). The deviation of pillars  is 
2.87o while the gaps are fixed at 10 µm. The output channel is subdivided into 26 channels shown 
in (d). 












Figure‐5.8: Graph  of  RBC  separation  at  200  µm/s  and  1000  µm/s  comparing  I‐shape  and  L‐
shapes. 
 
Figure‐5.9:  RBC  movement  tracking  in  overlay  video  frames.  All  three  images  consist  of 




Figure‐5.10: Graph  of  RBC motion within  L‐shape  pillars with  direction  of  flow  from  top  to 
bottom and gradient from left to right. (a) Shows multiple screen capture overlay on the motion 
of  RBC  in  the  L‐shape  pillar  setup  with  fluid  stream‐lines  in  the  computational  model.  (b) 
COMSOL  fluid  velocity  field  for  segment  of  space  of  rod  length  8 microns  in  the  horizontal 
position. (c) Super‐position of both computational fluid dynamics and RBC motion and 4 frames 
overlay after the horizontal position of RBC. 
Figure‐5.11:  Velocity  analysis  of  horizontal  position  RBC  within  a  L‐shape  pillar  device.  (a) 
depicts  the velocity magnitude which will be experienced by a RBC  in  the given superimposed 




Figure‐5.12: Graph of RBC motion within  inverted L‐shape pillars with direction of  flow  from 







Figure‐5.13:  Velocity  analysis  of  RBC  position  within  an  inverted  L‐shape  pillar  device.  (a) 



























Particle  size  separation and  sorting  is commonly employed  in various  filtration 
systems  from  common  tap  water  filters  to  complex  size  exclusion 
chromatography  systems.  The  various  purposes  of  particle  size  separation 
include purification of media such as air or fluids, concentration of analytes (i.e. 
DNA, proteins or macromolecules) in gel filtration systems or biological cells and 
component  separation. Pore‐based  sieving methods are most common  in  size‐
based separation where the pores would only permit particles of a size less than 
the pore opening to flow through while excluding the other particles. 
Recently,  these  techniques  have  been  integrated  into  micro‐scale  systems 
known as microfluidic lab‐on‐a‐chip (LOC) where these separation processes can 
be performed with  low  volumes  and precision.  LOCs  are  gaining  interest  as  it 
uses minimal  reagents  and  sample  volumes  (usually  in  the µl  region),  reduces 
response and sample processing time,  increases control of flow of particles and 
relatively  easy  to  fabricate  with  low  cost  techniques  available  using  soft 
lithography.  
Due  to  the  ease  of  fabrication  using  current  wafer  fabrication  technology, 
various novel  separation  techniques can be easily  integrated onto a LOC. They 
can be generally  categorized  into  three  types of  separation processes namely, 
pore‐based  separation,  hydrodynamic  flow  separations  and  non‐inertial  fluidic 




to  be  separated.  For  biological  particles  such  as  fungi,  cancer  cells,  red  blood 
cells and bacteria, they generally do not have a spherical shape and add to the 
complexity  of  shape  is  the  deformability  of  these  cells.  Both  shape  and 
deformation are generally not accounted  for  in these separation models which 
reduce  the efficiency  for biological  separation. Moreover, when  these particle 
flow  in a fluid medium, they have random orientations which results  in varying 




particles  using  a  fluid  flow  based  technique  known  as  deterministic  lateral 
displacement (DLD). This technique has been shown to precisely and effectively 
separate  and  concentrate  particles  based  on  a  critical  diameter. Deterministic 
lateral  displacement  makes  use  of  an  oblique  pillar  array  to  divert  the  flow 
movement of particles of specific sizes. Particles larger than the critical diameter 
will be separated while the rest will exit the device un‐deviated from the original 
sample  stream.  Similar  to  other  micro‐fluidic  separation  techniques,  the 









spherical  diameter  using  the  longest  length  of  the  non‐spherical  particle.  The 




1) Rotational  movements  of  non‐spherical  particles  can  be  induced  and 
controlled in a microfluidic device 
2) Rotational  movements  of  non‐spherical  particles  will  increase  the 
hydrodynamic diameter of the particle 
Part 2 










Milestone‐1:  To  study  the  motion  behavior  and  separation  characteristics  of 
RBCs as a non‐spherical particle in novel pillar. 
Milestone‐2:  Efficiency  and  comparative  study  of  critical  diameters  with 
conventional DLD pillars 
Milestone‐3:  To  develop  a  clearer  understanding  on  the  mechanisms  on  the 
separation technique 
 
Specific  aim  2:  To  study  application  of  the  rotational  separation  technique  on 
bacteria  
Milestone‐1:  To  design,  fabricate  and  characterize  the  device  for  bacteria 
separation. 
Milestone‐2:  To  Study  the  separation  efficiency  and  flow movements  of  rod‐
shaped bacteria in the novel device. 
 
Specific  Aim  3:  To  study  and  understand  the  mechanisms  involved  in  the 
separation technique 
Milestone‐1: To design and fabricate various pillar shape of a DLD array  
Milestone‐2:  To  characterise  the  critical  separation  diameters  of  the  various 
devices using beads and RBCs. 
Milestone‐3:  To  develop  an  in‐depth  understanding  on  the  relation  between 





The  scope  of  the  project  is  confined  to  the  use  of  deterministic  lateral 
displacement  microfluidic  devices.  Non‐spherical  particle  rotations  will  be 
studied with  different  DLD  pillar  shapes  as  suggested  in  the  hypothesis.  The 
common  biological  components  that  have  non‐spherical  shapes  include  RBCs 
which  are  disc  shaped  and  rod‐shaped  bacteria.  The  separation  of  these  cells 
from  the  fluid medium will  enable  diagnosis  of  diseases which  in  turn  aids  in 
more rapid medical treatment.  Currently, no work has been performed on a DLD 
platform  used  to  separate  bacteria  from  the  biological  sample.  Both  RBC  and 
bacteria will be used in this project to prove the concept as well as applications 
for medical pre‐diagnostics processing. 
Hence,  the  first part of  the project was designed  to perform  testing on  the  I‐
shape  pillar.  The  mechanisms  involved  in  such  rotational  movements  were 
studied  in  detail.  RBCs  will  be  used  as  the  non‐spherical  particle.  Detailed 
comparison and movement  characterization will be performed at  this  stage  to 
find out what is the basis for successful separation of non‐spherical particles. 
The  second part of  the project  studied  the application and experience derived 
from  the  previous  chapter  to  develop  a  device  for  the  separation  of  clinically 
relevant  samples  of  bacteria.  Separation  of  both  rod‐shaped  and  spherical 






These  DLD  pillars  will  be  tested  on  its  effectiveness  on  rotations  as  well  as 





















While  visual  recognition  and  labeling  of  particles  based  on  shape  is  easy, 
quantifying  a  shape  in  numerical  value  or  describing  in  words  may  be  very 
limiting.  Ideally, every geometrical  shape  should have  its  respective associated 
shape index for effective characterization of shape. However, previous efforts in 
developing an index or sphericity would have been a far cry in placing a value on 
complex 3‐dimensional  irregular  shape.2‐4    Sphericity attempts  to measure  the 
shape of  the particle  in  relation with  the  ideal  spherical particle by comparing 




The  shape  factor  was  also  introduced  later  which  is  the  exact  inverse  of 
sphericity with a minimum factor for 1 and maximum factor of  infinite.     Not to 
be  confused  with  shape  factor,  dynamic  shape  factor  was  developed  to 
describing  the  changes  in  particle  drag  forces  for  non–spherical  particles.  It 
works by  calculating  the  ratio of drag  forces experienced by  the non‐spherical 
particle  over  the  ratio  of  a  spherical  particle  with  the  equivalent  volume 
travelling with the same flow velocity and medium. The dynamic shape factor is 






spherical  shape would have given a  false  reading on  the  shape  factor  index as 
the  surface  area  will  be  large  compared  to  a  spherical  particle  of  similar 
diameter.  The  shape  of  both  particles,  however,  remains  the  same.  Other 
attempts  to  describe  the  shape  dimensions  of  a  particle might  be  the  use  of 
aspect ratio measurement. The aspect ratio can provide a 2‐D or 3‐D size value 




may  have  increased  aspect  ratios  in  another  axis.  While  sphericity  is  a 
comparison with  an  ideal  sphere,  aspect  ratio  is  the  shape‐sizing of  a particle 
within  a  cuboidal  region.  Long  cylindrical  forms have high  aspect  ratios, while 
spherical  or  cubiods  have  unity  and  same  aspect  ratios.  There  are  no  unified 
methods  for  describing  the  shape  of  a  particle. Whatever methods  employed 




The purpose of  indexing a non‐spherical particle  is  important  to understanding 




the  conformation  of  molecular  proteins,  the  effects  of  shape  cannot  be 
neglected. Spherical particles provide a foundational base‐line understanding on 
the  behavior  of  particles  and  may  simplify  complex  theoretical  calculations. 
Deeper analysis of particle interactions requires shape considerations to predict 
the behavior of a particle of system in practical applications.  





Characterizing  the  sphericity  of  various  synthetic  or man‐made  non‐spherical 
particles has applications  in various technologies  in abrasives, bearings, catalyst 
manufacturing,  chemical  synthesis  and  bio‐medical  applications.5‐8  Silicon 
carbide,  synthetic  diamonds,  sand  grains  and  other  ceramics  are  common 
abrasive grains. The separation of shape of these particles will directly affect the 
abrasive effectiveness.5 Rough, edge‐like particles would have a greater effect on 
abrasion  compared  to  spherical  smooth  particles.  Bearings  on  the  other‐hand 
requires near perfect spherical beads  to  reduce  the effects of  friction. Catalyst 
and  chemical  synthesis  often  requires  optimizing  surface  to  volume  ratio  for 
maximizing  the  catalytic  efficiency  of  the  particles.  All  these  applications  are 





Recently,  novel  particles  have  been  developed  for  nano‐technology  for  bio‐
physical and chemical applications. Gold nano‐rods or colloids have been used 
for  various  bio‐chemical  applications  in  protein  and  chemical  detection 
technology.9,10  Long  carbon  nano‐tubes  are  novel  rod‐shape  particles  with 
excellent  strength  and  electrical  properties.11  Development  of  up‐conversion 
nano‐particles has also enhanced labeling and bio‐imaging applications.12 The list 








blocks  would  not  necessary  result  in  a  spherical  particle.  Shape  and 
conformation  are  in  fact  vital  in  all  bio‐chemical  recognition  and  enzymatic 
processes.13,14 Without proper conformation or shape, enzymatic processes are 
inhibited  and  in  some  extreme  cases,  diseases  such  as mad‐cow  disease  are 
induced due to changes in a protein’s conformation.15,16 The double helix DNA or 
RNA  are  unique macro‐molecules which  are  extremely  long  chains  of  nucleic 
12 
 




For  instance,  bacteria  can  be  generally  classified  into  spherical,  rod‐shape  or 
spiral‐shaped.17,18 Within spherical shape bacteria, chains of spherical shape can 
form  into  dimers,  trimmers,  globules  or  chains  depending  on  the  species  or 
family  of  bacteria.  The  basis  for  shapes  within  these  microbes  could  be 
evolutionary  with  respect  to  specific‐function  of  the microbes  and modes  of 
survival such as reproduction.18,19 








deformability  of  a  biological  cell.  Under  mechanical  loadings  in  the  body  or 
surrounding fluid, cells are pliable and can deform.20,21 This deformation allows 
the  cell  to  conform  to  a  shape  required  for  its  function. Platelets  for  instance 
change  its  shape  depending  on  the  extra‐cellular  stimuli.22,23  This  shape 
13 
 
complexity  is  the  beauty  of  nature  and  exposes  the  limitations  of  using  just 








particles due  to billions of years of evolution and hence  the greater  challenge 
would  be  to  research  on  shape  sensitive  separation  techniques  for  these 
biological particles.18 Unlike spherical particles, non‐spherical bio‐particles have 
complex  3‐dimensional  motions  and  random  orientations  in  a  fluid  medium. 
Conventional  particle  separation  techniques  such  as  centrifugal  and  size‐
exclusion  technology  are  based  on  a  spherical  particle model  and would  not 
effectively separate these biological components based on their shape.24‐27 The 
separation  of  bacteria  based  on  shape  may  provide  early  clues  to  their 
identification;  circulating  tumor  cells  are  found  to  have  varying  deformability 
resulting  in  a  different  degree  of  sphericity when  experiencing  different  fluid 
forces;28  Red  blood  cells  (RBCs)  are  uniquely  disc‐shaped  and  effective 
separation based on their shape may increase the efficiency of blood component 
analysis  in  clinical  pre‐diagnosis  processes. Briefly,  separation  of  biological 
14 
 








spherical  particles  and  non‐spherical  grains.27,29  This  formed  the  basis  for  size 
exclusion  techniques.  Size  exclusion  simply means  separation  and  removal  of 
particle  based  on  a  cut  out  size.  The  size  dimension  mentioned  here  is  the 
minimal  diameter  of  a  particle  that  can  slip  past  through  a  gap  of  fixed 
dimension  to  determine  the  critical  size  that  it  can  exclude.  For  spherical 
particles,  it  is relatively straight forward to determine what sizes can or cannot 
be  separated.  On  the  other  hand,  non‐spherical  particles  may  have  edges, 
elongated  geometry  or  just  irregular  shapes which  complicate  the  separation 
process.  Size  exclusion  methods  for  non‐spherical  particles  depend  on  the 
minimum magnitude of any dimension of the non‐spherical particle.26 Allowing 
non‐spherical particle to pass through a sieve, the maximum length dimension is 
to be considered as  the critical gap  size. Shape can play a very distinct  role  in 
separation effectiveness from a fixed sieve gap size. The degree of irregularity is 
also  an  important  factor  in  shape  based  separation.  The work  done  by  Riley 
15 
 
found  that  irregularly  shaped  particles  with  multiple  angular  sides  in  the  3‐
Dimensional  geometry  was  the  most  difficult  to  separate  using  sieving 
methods.30  This  is  due  to  interlocking  of  particles  arising  from  the  angular 
edges.31,32  While  “irregular  shape”  particles  have  a  very  broad  spectrum  of 
shapes, general agreement among earlier  researchers  found  that  for a particle 
with similar size with the sieve gap, sieving times becomes longer in the order of 
spherical,  cylinders,  flaky  (flattened  particles)  and  irregular  (multi‐angular 
shaped).27,33,34  A  study  Ludwick  et  al  can  be  seen  in  Fig  2.1  where  different 




















of  the  separation.36,37  Fractionating  a mixture  of  particles  based  on  sphericity 
and non‐sphericity were performed by utilizing a unique behavioral trait of each 
particle type. Spherical particles are generally smooth and will roll unhindered in 
an  inclined plane. Non‐spherical particles on  the other hand will  roll  in a non‐
linear  motion  and  at  times  tumble  at  higher  inclined  gradients.  This  would 
suggest that spherical particles will slide off the  inclined plane  faster than non‐
spherical  particles.  Time‐dependent  fractionation  can  be  performed  where 
spherical particles gets separated from the mixture faster than the non‐spherical 
particles. The most basic separator design  is a tubular setup where the particle 
mixture  is  initially deposited at the base of a rotating tube. The rotating tube  is 
slowly angled downwards  to allow  the particles  to  roll out of  the  tube. As  the 
particles  tumble  within,  spherical  particles  roll  out  first  and  non‐spherical 
particles  tumble  much  more  and  hence  roll  out  later.  The  separation  is  not 










incline  blades.  The  rotating  tube  lifts  the  non‐spherical  particles  up  the 
circumference  and  falls  back  due  to  gravity.  It  falls  up  a  notch  into  the  next 

















tumbling  motion  in  an  incline  plane.  The  difference  in  velocity  of  particles 




particles may not even  roll off  the disc  and  remain within  the  incline plane.26 
Enhancements to selectivity and throughput of non‐spherical particle separation 
were  performed  using  inclined  conveyor  belt  systems  and  vibration  induced 
separation. 44‐46 
The  fundamental  concept explored here  for non‐particle  separation  is utilizing 
the  non‐spherical  rolling  property  during  particle  rotation  for  effective 
separation. Inducing vibration  increases the randomness  in movement resulting 
in  increased  tumbling or  rotating motion of  the particle and hence  resulting  in 
more distinct separation. These macro‐systems separate large particles in an air 
medium  while  biological  non‐spherical  particles  requires  a  fluid medium  and 
makes  the  current  setups  impossible  to  separate  biological  components. 
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However,  the  concept  for  rotation  separation  is  clearly  possible  to  replicate 
within a fluidic system. 
2.5.3 Sedimentation and Centrifugal methods (Density gradient) 
Another  common  separation  method  is  the  sedimentation  fractionation  of 
particles.  For  smaller particles  in micron dimensions,  centrifugal  forces  can be 
induced to enable a rapid rate of settling of particles. The study of sedimentation 
is a very old  field of  science dating  to  the early 1900s.47‐49 One of  the earliest 
studies of particle fluidic movement is Stokes Law which enables the calculation 
of  settling  velocity  of  a  particle  in  a  Newtonian  fluid  under  low  Reynolds 
number.50 Stokes Law  is an  ideal case to calculate settling velocity on spherical 
particles shown in Equation 1.  
ݒ ൌ 	 ௗమ൫ఘ೛ିఘ೗൯௚ଵ଼஗      ‐‐‐‐‐‐‐‐‐‐ (Eq. 1) 
Where ݒ is the settling velocity, ݀ is the diameter of the sphere, ( ߩ௣ െ ߩ௟ሻ is the 
difference between the density of particle and density of fluid medium, ݃ is the 
gravitational  acceleration  and  η  is  the  fluid  viscosity.  Hence,  particles 
experiencing  the  same  gravitational  acceleration  will  have  different 
sedimentation velocities if they differ in size, density or both.  
 











spherical  particles.53  Direct  sedimentation  methods  of  blood  cells  can  be 
performed  to extract  information on  the various components of blood. Left  to 
settle within a tube, RBCs will settle to the bottom of the tube, followed by white 
blood cells, platelets and lastly the plasma layer. The shape of RBCs does have an 
effect on  the  sedimentations  rate  and erythrocyte  sedimentation  rate  (ESR)  is 
the test of measuring how fast the red blood cells settle in a clinical lab.54‐56 This 
technique  is a general, non‐specific measure of  inflammation  in a patient  ‐  the 
higher the degree of inflammation, the greater the sedimentation rate.57,58 










specific  locations  within  the  density  gradient  where  the  fluid  and  particle 
densities are the same.  
 




nano‐rods,  polymer  fractionation,  DNA  and  protein  separation.25,62‐65  These 
particles are not only small but possess elongated morphology or specific shape 
conformation. Due to the nano‐sized particles, they are also sensitive to surface 
charges  and  ionic  concentrations.  Hence  centrifugal  methods  are  usually 
complimented with salt density gradients, solvents and membranes to separate 
these non‐spherical particles.10,66,67 
Sedimentation  and  centrifugal  methods  are  well‐established  in  the  study  of 
particle  separations  with  respect  to  non‐spherical  particles.  However,  they 
require  very  bulky  equipment  and  trained  technicians  for  the  use  of  ultra‐
centrifugation  and  sample  preparation.  Moreover,  non‐spherical  bio‐particles 






Microfluidic  device  is  a  very  well  established  field  of  research  and  various 
techniques  have  been  developed  for  both  fabrication  and  methods  of 
separation.  Generally,  to  enable  particle  separation  in  a  microfluidic  device, 
these fluid samples are inserted as a sample stream and the target particle(s) will 
be  displaced  from  its  original  flow  path  based  on  the  associated  separation 
technique.  
As  these  devices  originated  its  fabrication  techniques  from  lithographic 
processes  for  wafer  fabrication,  electronic  components  can  also  be  easily 
integrated into these devices. With integration of electrical components into the 
fluidic device, a new branch of techniques such as non‐inertial force separation 
were  developed.  These  are  grouped  as  active  separation  techniques  where 
external force‐fields are used to displace the path of a flowing particle. The list is 
non‐exhaustive  and  common  active  force‐field  separation  methods  include 
gravitational  force,  dielectrophoretic  forces,  acoustic waves,  optical methods, 
electric field induced methods and magnetic forces.68,69    
The other group of passive fluidic inertial based separation includes two general 
categories  of  size‐exclusion  or  obstacle‐based methods  and  fluid  laminar  flow 
techniques.  Size  exclusion methods  employ  similar  techniques  used  by  sieved 










the  application  of  this  thesis  on  the  separation  of  non‐spherical  particle.  The 




These are  techniques  that utilize external  forces or  force‐fields  to displace  the 




Unlike  established  sedimentation  techniques  in macro‐systems,  the  effects  of 
gravitational sedimentation separation of biological particles are limited within a 
microfluidic device as the small dimensions restrict the resolution of separation. 
The gravitational  force  is of many magnitudes weaker compared to  force‐fields 
such as magnetism and electric field; hence it is generally useful for bioparticles 















disc  and  placed  on  a  rotating  platform  to  initiate  the  centrifugal  force  field. 
Centrifugal  forces have been used  in blood component separation, cancer cells 









The  use  of  acoustic  waves  to  induce  motion  in  flowing  particles  have  been 
studied extensively as reviewed by Laurell et al75. Acoustic forces are produced 
by  acoustic  radiation  pressures,  where  acoustic  sound  waves  travel  within  a 
microfluidic  device  and  create  regions  of  low‐pressure  and  high‐pressure 
standing waves at the nodes. The acoustic radiation  is generally produced by a 
transducing  pizo‐electric  device  in  contact  with  the  microfluidic  device.  The 
acoustic resonators produce an acoustic wave of frequency between 100kHz to 
10MHz.68 This range  is very suitable for channel widths of millimeter to tens of 
micro‐meter.  As  particles  travels within  the  fluidic  device,  they  experience  a 
force  transverse  to  its  direction  of motion.  Depending  on  the  frequency  and 
amplitude  of  the  radiation,  particles  can  align  themselves  in  regions  of  low‐




ଶఒ ቁ . ߶ሺߚ, ߩሻ. sinሺ2݇ݔሻ     ‐‐‐‐‐‐‐‐‐‐ (Eq. 2) 
߶ሺߚ, ߩሻ ൌ ହఘ೎ିଶఘೢଶఘ೎ାఘೢ െ
ఉ೎
ఉೢ        ‐‐‐‐‐‐‐‐‐‐ (Eq. 3)  
Where ܨ௥  is  the acoustic  force which  is proportional  to ݌଴ଶ and  ௖ܸ,  the acoustic 
pressure amplitude and volume of the particle respectively. The variable x is the 
distance from pressure nodes while k represents the wave function. Equation 3 
represent  the  acoustic  contrast  factor  ߶ሺߚ, ߩሻ  which  is  dependent  on  the 
difference in density of particle (ߩ௖) and medium (ߩ௪) in relation to the particle 
(ߚ௪)  and  surrounding  medium  compressibility  (ߚ௖)75.  It  is  clear  that  acoustic 
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is acting on a particle. The main advantage of  this  force  is  its  independence of 
charges on the particle. Hence   




ߝ∗ ൌ ߝ െ ௝ఙఠ     ‐‐‐‐‐‐‐‐‐‐ (Eq. 6) 
ܴ݁ሺ ஼݂ெሻ represents the real component in the Clausius‐Mossitti factor where ߝ௣∗  
and ߝ௠∗   represents  the complex dielectric constant of  the particle and medium 
respectively. DEP forces have been widely used in all applications from transport, 
separation and enrichment of bioparticles from cells, bacteria, viruses and even 
macromolecules  such  as  DNA  and  proteins.76‐80  DEP  forces  are  versatile  in 
particle separation as  it does not depend on charges for the  induction of force. 
The  induction of  force  is  sensitive  to voltage, diameter  (volume),  frequency of 
current and dielectric strength of fluidic medium.81 While DEP separation may be 
very  sensitive  to  the  dimension  to  the  particle  due  to  ݎଷ  in  Equation  4,  the 



















lateral  shift  in  the  movement  of  particles.85,87  However,  biological  cells  and 















of particle. They may not be able  to actively modulate particle  size  separation 




Pinched  flow  fractionation  (PFF)  and  hydrodynamic  filtration  were  first 
introduced by Yamada et al.88,89 These techniques separate particles solely based 
on  rapid  and  sudden  changes  in  fluid  pressure  and  flow  patterns.  These  are 
sheath  flow based  techniques where  the samples  to be separated are directed 
into  a  very  narrow  fluid  stream  along  the  channel  walls  using  secondary  or 
tertiary  fluid  sheath  flows.  The  narrow  channels  suddenly  expand  into  a wide 
region resulting  in a sudden change  in fluid velocity and pressure. The particles 
experience  a  rapid  change  in  momentum  as  the  fluid  direction  and  velocity 
changes.  Larger  particles would  resist  the motion  due  to  inertial  and  smaller 
particles  will  tend  to  follow  the  fluid  stream  path.  PFF  and  hydrodynamic 
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filtration uses  the same hydrodynamic principle. PFF exposes  the particles  to a 
single  distinct  change  in  momentum  whereas  hydrodynamic  filtration  is  a 
process where a single fluid stream  is continually fractionated by perpendicular 
channels.  While  PFF  and  hydrodynamic  filtration  enables  high  throughput 
screening,  there  is a weaker  resolution of  separation.88,89 For particles close  in 
diameters,  there may be overlap  in output separation. Various applications  for 
particle  sorting  experiments  using  PFF  and  hydrodynamic  filtration  have  been 
developed and enhanced.84,90‐96  
Recently, applications of PFF were explored to separate a range of non‐spherical 
particles  from  synthetic particles  to RBCs. Maiwenn et  al  studied  in detail  the 
movements of RBCs within the hydrodynamic fluidic device and had a maximum 
separation  efficiency  of  60.8%.  The  main  assumption  for  the  work  is  that  a 
rotating  RBC  can  be  assumed  as  a  hard  sphere with  diameter  similar  to  the 
length of  the RBC.97 While working  to  separate  liver  cells using hydrodynamic 
filtration,  Yamada  and  team  have noticed  that  non‐spherical  shape  caused  by 
aggregated cells attachment would affect the separation efficiency of the cells.98 
This observation of non‐spherical particle separation was further investigated by 
Sugaya  et  al  and  have,  in  detail,  showed  how  fluidic  forces  can  control  the 
separation  of  spherical  and  non‐spherical  particles  via  flipping  motion 




elliptical  and  rod‐shape  particles  of  approximately  30  µm  and  tested  PFF 
separation techniques on shape based separation.100 




were  separated  successfully.103,104  Fu  et  al  develop  and  integrated 




Dean’s  forces  are  dominant  in  curved  microfluidic  channels  and  have  been 
extensively researched for the separation of biological particles.106‐108 As particle 
flow within  a  spiral  channel,  the  balance  of  Deans  forces,  inertial  forces  and 
slight  centrifugal  forces  results  in  the  alignment  of  particles  within  a  certain 
position in a microfluidic device.  
Shear  forces  are  also  coupled  as  a  secondary  force  together  with  inertial 
microfluidics  such  as PFF  resulting  in  alignment of particles based on  size  and 
hence  subsequent  separation  at  the output.109,110 When  the  fluid  velocity  and 
pressure gradient are large, vortices due to large shear forces and pressure drop 
will  develop  and  it  will  influence  the  inertial  dynamics  of  particle  within  a 








our bodies. Blood cells which are deformable  tend  to migrate  to  the center of 
the blood vessels of 300 µm or less in diameter. White blood cells, on the other 
hand, migrate  to  the vessel walls due  to  the difference  in stiffness and  size.112 
The  concept  of  separation  via  deformability  of  soft  body  was  performed  by 
separation  of malaria  infected  blood  cells,  bacteria  infected  blood  and  blood 
component  separation.21,113,114  besides  non‐spherical  properties,  biological 
particles  are  soft  body  which  constantly  changes  its  shape  depending  on 












also  incorporate  some  inertial  forces  however,  the  dominate  nature  of  their 
separation  is  largely  due  to  the  arrangement  of  microstructures  within  the 
microfluidic device. These barriers shift particles out of their fluidic streamlines 
and  induce a  lateral displacement  from  their original  flow direction. Two well‐




Hydrophoretic  is  a  process  defined  as  the movement  of  suspended  particles 
under  the  influence of a microstructure‐induced  fluid pressure  field. This  term 
was coined by Choi et al as they develop a slanted sequential micro structure to 
induce  lateral  pressure  gradients  to  induce  a  lateral  force  on  the  motion  of 
particles115.  The  slanted  obstacles  induce  lateral  flows  perpendicular  to  the 
direction  of  the  particle  movement  resulting  hydrophoretic  forces.  This 
separation method  is  a  sheathless  separation method where  the  sample  fluid 
need not be  focused  to a narrow  stream by  secondary buffer or  sheath  flows. 
This simplifies the separation method and they managed to separated submicron 
beads101. Also, bio‐particle separation of white blood cells from a blood sample 
was  successful with  a  210‐fold  increase  concentration  and  platelet  separation 
from blood was also performed.116,117 While hydrophoretic sheathless separation 
methods  have  shown  effective  for  bio‐particle  separation,  they  have  two 





in  a  fixed  critical  diameter  for  separation.  To  overcome  the  two  limitations, 










DLD  is  a  continuous  flow  and  two  dimensional  separation  technique  which 
reduces clogging and allow real‐time separation of particles. Inglis et al proposed 






Figure‐2.3:  Shows  the  modes  of  separation  by  deterministic  lateral  displacement.  Particles 
smaller than the critical diameter will follow the path of fluid streamlines shown in (a). Particles 
larger than the critical diameter will be bumped and displaced laterally along the gradient of the 
pillar array shown  in  (b).1 DLD mathematical model  for determining the critical particle size  for 
separation based on cross‐sectional fluid flow profile.121 
 






row  shift  fraction  (ε  =  tan(θ) where  θ  is  the  gradient  of  the  array).  It  is  now 
possible  to  determine  the  critical  separation  diameter  of  a  DLD  array  just  by 
using the gap size between pillars and the gradient of the bumped pillar array. 
Hence, particles  smaller  than  the  critical diameter will  slip past  the pillars and 
move  in a zigzag motion while particles  larger than the critical diameter will be 
bumped  along  the  gradient  (fig  2.4).  By  inducing  a  narrow  flow  of  particle 










With  the ability  to control such precision  in separation,  it  is not surprising  that 
many groups have explored the use of DLD  in bio‐medical applications. Inglis et 





various  fluid  sheath  streams which  perform  the  role  of  labeling  or  lysing  the 
cells.  Both  labeling  of  white  blood  cells  and  lysing  of  E.  Coli  bacteria  was 
performed. Davis, Beech and Holms et al both used DLD  for  the  separation of 
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blood  components  and  found  that  blood  itself  is  very  deformable  and  hence 
difficult to separate with a fixed critical diameter.124‐126  
 
While DLD has been  studied  for various applications, one of  the  limitations of 
DLD  is  that  its  separation  precision  only  allows  a  fixed  separation  critical 
diameter for a fixed DLD pillar array. To separate multiple particle sizes, multiple 
DLD array arrangements need to be designed within a device to allow a critical 
size  gradient  for  effective  separation  of  two  or more  particles.1,124  Beech  and 
Chang  et  al both  introduce  a  varying  critical diameter using  a  fixed DLD pillar 
array  by  combining  both  dielelectrophoresis  and  hydrodynamic  effects  of 











Where  the  critical  diameter  can  be  calculated  from  the  product  of  gap‐size  d 
between  adjacent pillars  and  the  row  shift number N  (N = 1/ε). Even with  an 
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improvement  in  predicting  critical  diameter  shows  this  formula  will  not  be 
applicable for non‐spherical particles such as RBC or bacteria. For non‐spherical 
particles with  varying  lengths  and widths  it will be more  challenging  to  find  a 
suitable critical diameter. A general rule of thumb for any sieving techniques or 
particle  sorting  is  to  be  able  to  separate  at  least  the  minimal  length  of  an 
irregular particle. 
 
Holm  et  al  have  characterized  non‐spherical  RBC  and  found  that  the  critical 
diameter  in  DLD  is  less  than  3.0  µm.126  The  precision  to  predict  deformable 
particles and non‐spherical particles is limited by the current formula. The critical 
size of  red blood cells varies with  flow velocity and  to overcome  it, Davis et al 
reduces  the  critical  diameter  of  the  DLD  device  while  Beech  introduces  a 
shallower microfluidic depth of 4 µm  to change  the  flow orientation of RBC so 
that it remains as a disc shape for ease of separation.124,125 They found that the 
RBC orientation  is very  important  for  separation  shown  in Fig 2.5.  If  the RBC’s 
orientation  is  flat  to  the  surface which  it  takes  on  a  shape  of  a  flat  disc,  the 
separation critical diameter  is 7 µm but  if  it  leans  to  the side of  the pillars,  its 
critical separation diameter is less than 3 µm. This critical diameter is more than 
half  of  the  maximum  diameter  of  the  RBC.  Though  they  have  effectively 
separated RBCs  by  creating  a  channel  of  depth  4 µm,  the  thin  channel  depth 
restricts  high  throughput  and  is  limited  to  disc‐shaped  bio‐particles.  For  rod‐
shaped or  spiral  shaped bacteria,  tuning  the orientation using  similar methods 
38 
 
would have been  impractical as  it would result  in a channel depth of  less  than 










DLD  is  a  powerful  tool  that  has  the  capacity  for  high  resolution  and  high 
throughput separation of particles. While  it  is  limited  to a  fixed critical size  for 
separation and  is currently modeled for spherical particles, various groups have 
proposed novel  ideas  to enhance  the DLD effect. Beech et al have successfully 
combined  active  separation  forces  of  dielectrophoresis  and DLD  shown  in  Fig 
39 
 
2.6.127  Using  the  active  force  field,  they  have  shown  that  it  is  possible  to 
additionally  control  the  critical  size  to be  separated within  the DLD device. At 
zero electric  field,  the critical diameter of  the DLD device  is shown  to be 6 µm 
and  by  modulating  the  electric  field  up  to  1000  Vm‐1,  they  can  achieve  a 
theoretical  critical  diameter  of  less  than  2  µm.  This  combined  effect  of 
dielectrophoresis  enables  them  to  overcome  the  limitations  of  a  fixed  critical 
diameter and has  the potential  to separate particles of various sizes. The main 





unobstructed  by  pillars  while  (b)  shows  a  clear  deviation  effect  of  particles  with 
dielectrophoresis. (c) shows the schematics used for the dielectrophoresis effect on particles.127 
 
Lubbersen  et  al  have  studied  the  effects  of  increasing  flow  rates  on  the 
separation of particles  in DLD devices.129,130 They explore flow rates with Re > 1 





formation  and  inertial  lift  forces  that  are  subsequently  generated.  This  novel 
method will enable high throughput and reduce clogging as a  larger gap size  is 
possible  for  the  same  critical diameter. However,  their  experiment  setups  are 
very  large and  for microfluidic devices,  the Reynolds number  is very much  less 
than 1. The experiment provides a new  insight towards how  inertial  flows may 
play a part  in  the  separation of a particle within a DLD device. The  team also 
explored  the  use  of  oblique  rectangle  pillars  in  their  experiment. Many  other 
groups have also  investigated how pillar shape may enhance  the separation of 
particles in a DLD device. 
A well‐established enhancement  to  the DLD effect  is  the modification of pillar 
shape, specifically triangular pillars131,132. Briefly, triangular pillars have shown to 
theoretically increase the separation specifications by 28%. This improvement is 
due  to  changes  in  cross‐sectional  fluid  flow  profile  from  symmetrical  to 
asymmetrical. As more fluid  flow closer to the vertex of a sharp pillar between 
the  gaps  in  an  asymmetric  flow,  the  critical  diameter  reduces  since  critical 
diameter, as proposed by Inglis et al, is determined by the volume of fluid in the 




spiked  in 10  times diluted blood at a  flow  rate of 9 ml/min. Loutherback et al 
41 
 
made use of  the unique  flow properties of asymmetrical  flow  to enable a dual 
critical diameter setup for a single array parameter (Fig 2.7).134  
 





of  the  gap,  the  asymmetrical  flow  rate  predicts  that  there  will  be  different 
separation  specifications  at  each  side when  the  flow direction  is  reversed. He 
showed using  single particles of 3.0 µm and 1.9 µm beads  that both can have 
different displacement outcomes in a single device for triangular pillar arrays. 3.0 




There  is definitely a scientific gap  for developing a  technique  for non‐spherical 
particle separation in a microfluidic device. DLD has many significant advantages 









additional  modules  on  the  device  and  fabrication  of  DLD  devices  is  straight 
forward.  DLD  has  shown  to  be  so  versatile  compared  to  other  flow  based 
separation techniques, as  its dynamic range of separation from works of others 
can  vary  from  200  nm  to  as  large  as  1  mm.  Moreover,  the  resolution  and 
precision of the separation can be easily controlled and distinct which potentially 
has  an  edge  over  various  hydrodynamic  flow  separation  methods.  The  only 
limitation for the precision of DLD is that for each pillar array arrangement, there 
exists only one  critical diameter  for  separation of particles. The advantages of 
DLD far out‐weigh its limitation, making it a very useful technique for developing 
a  non‐spherical  particle  separation method.  In  order  for  simplicity  and  rapid 






















From  chapter  2,  the  use  of  DLD  has  been  selected  for  the  testing  of  the 
hypothesis. As DLD has precise  control over  separation parameters,  it has  the 
potential  to  control  non‐spherical  particle  to  a  certain  degree.  The  following 
chapters will explore the novel use of DLD for non‐spherical particle separation, 










within  the body. RBCs are highly deformable and  take up  random orientations 
when  flowing  in a  liquid medium. The separation of blood and  its components 
are  vital  to many medical  processes  like  blood  testing  for  infections,  disease 
diagnosis  and  storage  of  the  components  for medical  emergencies.  Common 
blood related diseases which change the shape of blood  include malaria, sickle 
cell anemia, echinocytosis, spherocytosis and Thalassemia. Blood fractionation is 
usually  performed  using  a  centrifuge  to  separate  the  components  of  blood. 
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on  the  various  techniques  listed  in  chapter  2,  the  separation model  of  these 
techniques  are  based  on  a  spherical  particle.  This  drastically  limits  the  use  of 
these techniques on non‐spherical particles. The aspect‐ratio of length and width 
of non‐spherical particle can vary from 2 to more than 10. The irregularity of the 
shape of  these particles prevents an accurate estimate of  the diameter of  the 
particle  and  the  random  orientation  of  the  particle will  also  result  in  varying 
hydrodynamic  diameter.  This will  cause  inefficient  separation  of  non‐spherical 
particles.  
Using  RBC  as  a  non‐spherical model,  RBCs  has  an  aspect  ratio  of  4  and  it  is 
difficult to determine its diameter to be separated in a microfluidic device. When 
the  RBC  is  flowing  parallel  to  the  flow  velocity,  the  face  width  is  2 microns 
however, when  it flows flatted on  its sides,  it has a diameter of 8 microns. This 
large  variation  poses  a  great  challenge  in  controlled  separation  of  RBC  in 






as  it  requires  smaller  pores  or  gaps  in  devices  to  sieve  out  the  non‐spherical 
particles.  It  is also more prone  to clogging  if  the pore sizes are small. For non‐





The  capacity  to  isolate  various  biological  entities  such  as  pathogen  and  blood 
components  enables  the  diagnosis  and  detection  of  diseases,  infections  and 
biological  threats.135,136  Traditional  processes  of  separating  these  bio‐particles, 
such  as  centrifugal  separation,  filtration,  culture  and  isolation,  involve 
cumbersome bench top equipment. Advances in micro‐machining resulted in the 
development of microfluidic devices where bio‐particle’s separation process can 
now be performed at a micro  scale  commonly known as  “lab‐on‐a‐chip”.137,138 
These devices potentially have an edge over traditional techniques as it reduces 
human  error  via  automation  and  require  low  sample  volumes,  resulting  in  a 
rapid,  high‐throughput,  cost‐efficient  and  reproducible  separation  of  bio‐
particles.139,140  
Bio‐particles  are  separated  in microfluidic  devices  by  three  general  principles 
namely  size  discrimination  in  sieving  techniques,  hydrodynamic  laminar  flow 




these  methods  depend  on  the  spherical  diameter  of  these  bio‐particles  (i.e 
particles  are  considered  as  spherical).68,140  Dependence  on  the  spherical  size 
poses  a  great  challenge  for  the  separation  of  non‐spherical  bio‐particles  as 
different orientations of the bio‐particles will result in constantly differing critical 
sizes.125,126 Biological entities  such as  rod‐shaped bacteria and disc‐shaped  red 
blood cells (RBCs) have disproportional  length and width which complicates the 
separation process designed for spherical particles as the narrowest width has to 
be  considered  for  the  separation  criteria within  the  design  parameters  of  the 
microfluidic devices. Recent developments  for RBCs  separation  in DLD devices 
control  the orientation of RBCs by  reducing  the  channel depth  to a minimum, 
allowing  an  increase  separation diameter. However,  the method  restricts high 
throughput and is not necessarily effective for other non‐spherical particles such 











the  particle  by  inducing  continuous  rotation  of  particles.  This  separation 
principle  is based on DLD which has been established as an efficient  technique 
for  the  continuous‐flow  separation  of  particles  dependent  on  the  spherical 
dimension  of  particles  by  using  conventional  cylindrical  pillars.1,121,122,145 
However,  shape of  the bio‐particles has not been  taken  into  account  into  the 
formulation of conventional DLD models. Accounting for the shape of particles, 
we hypothesised that  inducing rotations of non‐spherical particles will  increase 
the  effective  separation  size of  the particles. By  leveraging on  the  continuous 
rotation  of  a  non‐spherical  particle we  are  able  reduce  the  emphasis  on  the 
narrowest width and instead focus on mimicking a spherical particle based on its 
greatest length. From the hypothesis, a novel “I”‐shaped pillar array is designed 
to  induce  the  rotation of non‐spherical particles  flowing  in  the  laminar  stream 
through  our  separation  device.  The  novel  pillar  shape  and  principle  is 
schematically explained in Fig. 3.1(b) with the example of a disc shaped particle. 
In  the  case within  Fig. 3.1(a),  the  critical diameter of particle  to be  separated 
















Figure‐3.1.  Schematics  of  device  designs  and  hypothesis:  The  hypothesis  schematic 
shows the difference between the conventional DLD pillars in (a) and I‐shape DLD pillars 
in  (b).  The depiction of  the projected paths of RBCs  as  it  flows within  the  respective 
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effective  than  I‐shape pillar array. Finally,  I‐shape pillar array  in  figure 3.1(c)  is 
designed for the most effective separation compared to the other designs. 
Several  papers  have  explored  the  idea  of  changing  the  post  shape  of  DLD  in 
order  to enhance  its  critical  separation diameter.131,146  Loutherback et  al have 
demonstrated that by using triangular pillars, the flow‐profile becomes asymetric 
resulting  in  a  reduced  critical  diameter  as  compared  to  conventional  DLD. 
However, this  improvement does not address the varying critical diameter of a 
non‐spherical  particle.  Sugaya  et  al  have  also  observed  that  by  rotating  non‐
spherical  particles  at  the  T‐junction  in  a  hydrodynamic  filtration  device, 
separation of particles based on  its  longer dimension  can be achieved.99 Their 









photolithographic and dry etching  techniques. Briefly,  the device design  in Fig. 
3.2(a) was  transferred  from  a  glass mask  to  a  positive  photo  resist  (AZ5214E, 
Microchem, MA) coated on the silicon surface by photolithography followed by 
deep  reactive  ion  etching.  A  thin  sheet  of  poly‐dimethylsiloxane  (PDMS, Dow 
Chemicals,  MI)  was  fabricated  and  the  inlet  and  outlet  holes  were  punched 
before this PDMS sheet was bonded over the silicon device using oxygen plasma 
(figure 3.3a). 
The device design  shown  in  Fig. 3.2(a)  comprises  three  inlet  channels,  a pillar 
array main channel of 2 cm  long and three outlet channels divided  into 40 sub‐
channels  for  characterization  of  device  separation  efficiency.  The  device 
parameters  shown  in  Fig  3.1(b) were  selected  based  on  a  critical  diameter  of 
3.32 µm using the Equation 8. There are a total of three pillar array designs as 


























Figure 3.3: Fabricated device on silicon wafer  for “I”‐shape device: The  figure shows  the  final 
fabricated device (a) shows the final device that has been fabricated on silicon and covered with 
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The  inlet  tubes  were  attached  to  the  final  device  and  washed  with  1%  w/v 
pluronic  F127  (Sigma  Aldritch,  Singapore)  in DI water  for  30 mins.  This  is  for 
surface  passivation  to  prevent  any  form  of  non‐specific  attachment  of  the 
sample. The blood sample (10 µl) was extracted from a finger prick and diluted 
10  times  in  1xPBS  buffer  (Sigma,  Singapore).  The  diluted  blood  sample  was 
driven  by  using  a  syringe  pump  at  a  flow  rate  of  0.2  µl/min  and  sample  PBS 
buffer streams were at 0.5 µl/min. 
The  high‐speed  video  footages  on  the  motion  of  RBCs  were  captured  by 
Phantom  Miro  M310  at  frame‐rates  ranging  from  250  to  3000  frames  per 
second. These raw videos were analysed and results were tabulated. The output 
data was compiled by counting and averaging the total number of cells at various 
output  channels  for  three  devices  per  experiment  set.  Screen  shots  were 







in  order  to  increase  the  RBC’s  effective  separation  size.  The  term  “effective 
separation size”  is  referred here as  the critical diameter of particle needed  for 
separation in our device. Figure 3.1c shows comparison of RBC separation paths 
between  cylindrical  pillars,  square  pillar  and  “I’‐shaped  pillars.  All  three  pillar 
types in Fig. 3.1(b) are designed with exactly the same DLD dimensions of 10 µm 
gap  size,  pillar  shift  gradient  of  2.86o  and  maximum  pillar  length  of  15  µm 
resulting  in  a  critical  diameter  of  3.32  µm  using  Equation  8.  We  wanted  to 
compare  how  the  conventional  cylindrical  pillars  fared  with  sharp  edges  of 
square  pillar  and  the  proposed  “I”‐shape  pillars.  There  are  40  output  sub‐
channels  identified as channel 1  to 40  starting  from  left  to  right  shown  in Fig. 
3.2(a).  
3.3.1 Characterisation of Device using spherical beads 
Before  the  test on non‐spherical particles,  the devices were chracterised using 










to 3.5µm  in steps of 0.5 µm were  tested and  its output separation  is shown  in  (a)  for 
cylindrical pillars and (b) “I”‐shaped pillars.  
pillars  are  unable  to  separate  a  spherical  bead  of  2.0  µm.  “I”‐shape  pillar 
separates the 3.0 and 3.5 µm effectively and have some separation effect on 2.5 
µm  beads.  There  is  no  distinct  separation  for  2.5  µm  beads  and  the  output 
distribution spreads from channel 4 to channel 14 with a peak at channel 6. The 
spread  that  is  observed  here  seems  counter‐intuitive  to  the  previous 
performance of DLD devices.16,18,20 However, there are two possible explanations 
for the spread of a relatively uniform  (2.51 ± 0.05 µm) beads. Firstly, there are 
three  separation modes  in  DLD,  namely  zig‐zag mode  in which  particles  flow 
straight  through,  displacement  mode  and  mixed  separation  mode.23,27,28  In 
































































between  displacement  and  zig‐zag  mode  due  to  particle  size  dispersion  and 








channel  8  to  22 with  a  peak  separation  of  ~26%  at  channel  18.  Though  the 
spread of 3.0 µm  is wide, 85% of  the  separated beads  lay  close  to  the  center 
regions of channel 14 to 22. The actual critical diameter of the conventional DLD 
pillar  array  is  between  3.0  µm  to  3.5  µm which  concurs with  the  theoretical 
critical diameter of the device 3.33 µm. “I”‐shape pillars on the other hand does 
not have a well‐established  study of  its  theoretical  critical diameter. From  the 
bead  flow  tests  in Fig. 3.4(b),  it  is  interesting  to note  that while 2.0 µm beads 











flowing  in channels 31  to 40 due  to  the buffer stream on  the  right side of  the 
graph.  In  all  three  pillar  types,  fresh  blood  is  infused  into  the  device  using  a 
syringe pump at a rate of 0.2 µl/min. The buffer streams sandwich  the sample 
stream  with  flow  rate  of  0.5µl/min  each.  At  these  flow  rates,  the  input 
distribution of RBC  for  the sample stream spreads  from channel 17  to channel 
26.  The  results  for  output  stream  is  shown  in  Fig.  3.5  that  concurs with  the 
schematics  shown  in Fig. 1(c) and also  clearly  show  the RBC  separation at  the 
output  regions with minimal RBC separation  for cylindrical pillars  in Fig. 3.5(a), 




RBC  separation  is  not  observed  in  the  cylindrical  pillar  array  for  the  given 
parameters.  The  final  output  shown  in  Fig.  3.5(a)  depicts  the  RBC  output 
distribution ratio to be between channels 15 to 25 which do not deviate from the 





Figure‐3.5.  RBC  separation  at  output  channels:  It  depicts  the  results  of  the  RBC 
separation for cylindrical pillars in (a), square pillars in (b) and I‐shaped pillars in (c). The 
histograms  are  plotted  by  the  percentage  of  total  RBC  at  the  output  channels.  The 
screen capture of the output regions are shown on  the right of  the respective graphs. 




original  formulation  for  critical  diameter  calculations.121,124‐126.  For  DLD 
separation to be effective, the particle to be separated has to be larger than the 
critical diameter.  In this case, the RBC’s narrowest width (2 µm)  is smaller than 
the  critical  diameter  resulting  in  no  separation  which  can  be  seen  in  the 
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distribution of RBC  ratio  in  Fig. 3.5(a).  From  Fig. 3.5(b),  the RBC  separation  in 
square  pillar  array  shows  a widely  distributed  RBC  output  ratio  ranging  from 
channels 1 to 26. The peak RBC output ratio is ~8% at channel 20. Though 63% of 
the  RBC  is  distributed  near  the  central  regions  (between  channels  15  to  25), 






wide  spread of RBC distribution  ratio  shown  in  Fig. 3.5(b). While  this  result  in 
square  pillars  requires  further  investigation,  our main  focus  is  to  use  it  as  a 






its  original  RBC  input  distribution  of  channels  15  to  26.  Also,  the  peak 
distribution of ~86%  in channel 1  is distinctly greater than peak distribution for 





Figure‐5.6.  RBC  movement  within  square  and  I‐shape  pillars:  The  major  RBC  flow 
movement within the square pillar array  in (a) and the I‐shape pillars  in (b) and (c) are 
depicted  in  the  form of  schematics  as well  as  video  still  capture.  Fig. 6(a)  shows  the 
primary movement of RBC  in  square  shaped pillars  in 6  steps  shown  in  the video  still 






separated  RBC  stream  in  the  output  channel  1.  This  focused  stream  of  RBC 
separation clearly shows  the effectiveness of “I”‐shape pillars compared  to  the 

















































newly designed device  for characterizing  the “I”‐shape device critical diameter.  (a) To vary  the 
critical diameters, a gradient of 13 sections of varying parameters  for critical diameter  ranging 
from 2.0 to 8.0 µm.  (b) The output segmented displacement of the device.  (c) This SEM  image 
shows  the DRIE profile as well as  the depth of  the device.  (d) The overall design of  the device 
comprises a sample stream sandwiched between two input buffer streams. 
 
The  device was  etched  to  a  depth  of  approximately  10  µm  shown  in  Figure 
3.7(c). Polystyrene NIST standard beads (Bangslab, Fishers, IN) of size, 2.0 to 5.0 
µm  in steps of 0.5 µm were purchased and diluted 10 times in PBS. The sample 









NIST  beads  were  separated  in  the  “I”‐shape  device  and  was  similar  to  the 
proposed dimensions. 2.0, 2.5 and 3.0 µm NIST beads were separated relatively 
accurately within  the device parameters. There  is a  slight  shift  to  the  right  for 
these beads which means that the  theoretical critical diameter of the device  is 



































































































After  the  device  is  calibrated  with  NIST  beads,  RBCs  were  sampled  into  the 
device  to  characterize  the  Dc  of  the  RBCs  and  found  that  the  RBCs  output 
distribution  had  an  average  output  channel  of  21.1  ±  3.2 µm which  coincides 
with 3.5 µm  section.  The  spread of RBC  is  large  and  is most  likely due  to  the 








Additional  experiments  shown  in  figure  3.8(b)  concluded  that  the  critical 
diameter of RBC  is approximately 3.5 µm and no  less  than 3.0 µm  for  the “I”‐
shaped  device.    For  conventional  DLD  devices  with  depths  larger  than  the 
diameter of a RBC, it would have a preferential orientation to flow with its length 
parallel to the fluid flow which reduces the RBC’s critical diameter to be less than 
2.8  µm.124‐126  On  the  contrary,  our  results  from  figure  3.8(b)  shows  that  the 
separation diameter of non‐spherical RBC has increased to approximately 3.5 µm 
for  a  device which  is  15  µm  in  depth.  Thus  the  “I”‐shape  pillars would  have 








flow  length‐wise  close  to  the  side of  the pillars hence  the effective  separation 
diameter of the RBC  is approximately 2 µm which  is the width of the RBC.  It  is 
also noted that as it collides into the walls of the pillar in step 3.6(a)‐1, it deforms 
and  conforms  to  the  shape  of  the  pillar,  sliding  along  the  walls.  During  the 
collision  and  deformation  process  in  3.6(a)‐1  and  2,  if  the RBC  does  not  slide 
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close  to  the walls of  the pillar,  it might get displaced  from  its original  laminar 
flow path (bumped) and get separated. RBC itself is a compliant and deformable 
object;  hence,  it  is  hard  to  predict  its movement  in  a  post‐collision  scenario 
within a complex fluid flow. While majority of the RBC in the square pillars slides 
along the pillar unaffected, some of it would be displace due to the randomness 
of  its  rotation.  This  would  result  in  a  possible  bumping  and  hence  some 
separation as observed  in the square pillar array, explaining the spread of RBCs 
throughout  the output channels.   Figure 3.6(b) and 3.6(c) shows  two observed 
motions of RBC as they flow past “I”‐shape pillars. These two figures depict the 
motion of a RBC that allows  it to  follow the gradient of pillar array resulting  in 
the final displacement from the original laminar flow path and hence separation 
at  the  output  channels.  Figure  3.6(b)  shows  a  bumping  and  tumbling motion 
while Fig. 3.6(c)  shows RBC  sliding motion along  the  sides of  the wall which  is 
similar  to  the  schematics  shown  for  the RBC movement  in  square pillar array. 
However, the key difference which enables RBC separation  lies  in the “I”‐shape 
protrusions which  prevent  the  RBC  from  taking  the  usual  stream‐line  path  by 
flipping  it  as  it  exits  the  groove  of  the  pillar.  Though  both  types  of  RBC 
movements  in 3.6(b) and 3.6(c) differ,  the  “I”‐shape protrusions acts as a  two 
pivot points for the RBC to rotate and the groove provides room for RBC to flip 





to  the  square  pillar  shows  how  a  simple  groove  in  the  novel  “I”‐shape  pillar 
design would de‐stabilize the streamline flow of the RBC and allow it to flip and 
rotate  resulting  in  increased effective  size  for  separation. Hence  the  “I”‐shape 




Figure‐3.9.  COMSOL  Multiphysics  fluid  flow  simulation  for  square  and  I‐shaped  pillars: 
Comparison of fluid flow profiles of square pillars in (a) and I‐shaped pillars in (b) can be seen in 
the simulated  flow patterns. Red regions represent high  flow rates of approximately 3.5 mm/s 









4.1 platform  for  the  square pillar  array  and  “I”‐shape pillar  array  to  study  the 
fluid flow and velocity profile. We wanted to find out what fluid flow conditions 
would  the RBC experience  in our devices. For  the computation of each device, 
we have set a simple setup of a minimum 2 by 2 pillar array and the initial flow 
velocity is set to 1mm/s with atmospheric pressures at the outlets. All boundary 
conditions were  set  the  same  for both models. The computational data  in Fig. 
3.9 shows the velocity and streamline profile for both devices. It can be seen that 
square  pillars  in  Fig.  3.9(a)  have  relatively  constant  and  smooth  flow  profiles 
between  the  pillars  unlike  “I”‐shape  pillars  in  Fig.  3.9(b)  where  the  groove 
between  pillars  causes  a  disturbance  in  peak  velocity  stream‐line  path.  The 
super‐imposed RBCs  in both  figures are placed  in the similar positions that can 
be seen in Fig. 3.6(a)‐2,3 and 3.6(b)‐4,5. The RBC in Fig. 3.9(a) is placed to mimic 









deferential  flow velocity  resulting  in  the  formation of a net moment acting on 
the RBC, causing  it  to  rotate. The double protrusions  in “I”‐shape compliments 
the  groove by  creating  variations  in  fluid  streamlines  and  velocities producing 
changes  in  moments  on  the  RBC,  hence  the  observed  RBC’s  rotation  and 
separation in our novel design.  
Various groups have performed RBC separation in DLD devices with conventional 
cylindrical  pillar  array.  Stefan  and  Beech  et  al  have  found  that  the  RBC 
orientation  is very  important  for  separation.125,126,131  If  the RBC’s orientation  is 
flat to the surface, the critical diameter  is 7 µm but  if  it  leans to the side of the 
pillars,  its critical diameter  is  less than 3 µm. This  is  in  line with our hypothesis 
for cylindrical pillars  in Fig. 3.1(a) and our RBC separation  results  in Fig. 3.5(a). 
Though  they have effectively  separated RBCs by creating a channel of depth 4 
µm,  the  thin  channel  depth  restricts  high  throughput  and  is  limited  to  disc‐
shaped  bio‐particles.  For  rod‐shaped  or  spiral  shaped  bacteria,  tuning  the 
orientation using similar methods would have been impractical as it would result 
in a channel depth of  less than 1µm. Moreover, flattening these bacteria would 











Though  other  geometric  DLD  pillar  shapes  have  been  previously  explored  by 
Loutherback and Al‐Fandi et al, the main objectives of changing pillar shape was 
to  enhance  the  separation  critical  diameter  of  the  device  by  inducing  an 
asymmetrical  fluid  cross‐sectional  flow profile.131,146,147   While  triangular pillars 
only  enhances  the  DLD  effect  by  improving  the  device  selectivity  for  smaller 
particles, “I”‐shaped pillars enhance the DLD effect and additionally changes the 
sample  characteristics  via  rotation  and  hence  over  all  increasing  the  critical 
separation diameter for non‐spherical particles. 
The  shape  sensitive  tumbling  and  separation  of  non‐spherical  particles  were 
demonstrated and  investigated by Sugaya et al  in a hydrodynamic fractionation 
device.99  However,  the  hydrodynamic  fractionation  is  highly  dependent  on  a 




































































































separation  of RBC.29 Using  the  “I”‐shape  pillar  array, we decided  to  vary  flow 
velocity to characterise the RBC critical diameter. By tracking the position of the 
RBC  over  frame  rates, we  are  able  to  estimate  the  average  flow  velocity. We 
tested the RBCs  in the “I”‐shape characterisation device and  increased the flow 
velocity  from  1000  to  10000  µm/s  (figure  3.10).  By  weighted  averaging  and 
extrapolating output channel data to critical diameter, the RBC critical diameter 
is estimated against the device parameters. We  found that as the  flow velocity 
increased  from approximately 1000  to 10000 µm/s,  there  is a  slight decline of 
critical diameter of RBC  from an average estimate of 3.61 ± 0.65 µm  to 3.16 ± 
0.44 µm while at higher velocities, the sample stream becomes less disperse. At 
very high  flow velocities,  the RBC critical diameter decreased. However, a  flow 
velocity of 10000 µm/s will still enable separation of RBC with a critical diameter 
of  3.0  µm.  At  this  flow  velocity,  the  flow  rate  used  was  25  µl/min  for  the 
characterisation device of 1750 µm width and a depth of approximately 10 µm. 
This is potentially much faster and with enhance separation Dc compared to the 
flow  rates  used  by  Davis  et  al  to  separate  blood  and  its  components  of  1 
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depicts  the  cross‐sectional  fluid  flow  profile  depicted  in  the  A‐A’  cross‐section.  The  same 
orientation of cross‐section is shown in I‐shape pillar device for (b). 
Figure 3.11(a) shows a skewed fluid flow profile towards the sharp edge of the 
triangular  pillar.  Loutherback  et  al  proposed  a  triangular  pillar  DLD  array  to 
improve  (reduce)  the  effective  separation  diameter  of  approximately  30% 
compared with the same DLD parameters.19,24 The main mechanism involved for 
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profile.  It  induces  an  asymmetrical  fluid  flow  profile which  skews  the  profile 
towards the triangular edge. Detailed analysis of DLD concepts have deduce that 
the effective critical radius  is determined  to be approximately  ε  fraction of  the 
area  under  the  flow  profile  graph  (ε  being  the  row  shift  fraction  of  the  pillar 
array). Since the  fluid  flow profile  is asymmetrical and skewed towards the tip, 
this would have reduced the critical radius for triangular pillars. 
“I”‐shape  pillars  on  the  other  hand  do  not  have  a  skewed  fluid  flow  profile 
shown  in  the  figure 3.11(b). The  flow profile of “I”‐shape and circular pillars  is 
symmetrical.  This  symmetrical  fluid  flow  profile  has  the  same  effect  as  the 
skewed  fluid  flow  profile which  improves  the  separation  specifications  of  the 
DLD array by reducing the critical diameter. Reasons behind the enhancement of 
I‐shape pillar array  is unknown and will be explored  in the subsequent chapters 






We have  introduced a novel  “I”‐shaped pillar array  for  the  separation of non‐
spherical bio‐particles such as RBC. Our results and computational studies have 
shown that  the “I”‐shape pillar destabilizes the  laminar  flow movement of RBC 






a  focused  separation  stream.  Secondly, we  take  into  account  of  the  shape  of 
particle  to  be  separated  by  leveraging  on  its maximum  length  in  rotation  to 
enable  an  increase  in  particle  critical  diameter  rather  than  assuming  a 
hydrodynamic diameter of a non‐spherical particle. With our current “I”‐shape 
pillar array dimensions exceeding the gap size of cross‐flow filtration techniques 
and proven more effective  than current DLD  techniques,  the RBCs used  in  the 
current experiments  are proof of  concepts  for  the potential  separation of  the 


























The capacity  to  isolate various biological entities  such as pathogens and blood 
components  enables  the  diagnosis  and  detection  of  diseases,  infections  and 
biological  threats.135,136  Bacteria  cause  deadly  diseases  affecting  millions  of 
people  globally.  Infectious  diseases  such  as  tuberculosis,  tetanus,  cholera, 
anthrax,  typhoid  fever  are  caused  by  rod‐shape  bacteria  strains.  Spherical 
bacteria strains such as Staphylococcus commonly form groups or chains which 
results  in  irregular  shapes  of  bacteria  groups.  As  a  result,  rapid,  sensitive 
detection and identification of pathogenic bacteria in biological fluids are critical 
to  facilitate  medical  diagnostics  and  treatment.  However,  current  clinical 
detection  processes  require  2  to  7  days  or  even weeks  for  some  pathogenic 
species.148‐151 The patient’s blood or urine sample  is extracted and cultured  in a 
lab  using  bacteria  culture  techniques  developed  by  Robert  Koch  in  1876. 
Instrumental automation  for bacteria culture and detection were  introduced  in 














for  antibiotics  susceptibility  and  well  and  detailed  bio‐chemical  testing  for 
identification of  strains. These additional  tests would  take additional  time. For 
acute bacterial infections, initial presentation of symptoms of bacterial infection 




Microfluidic  devices  have  the  potential  to  enable  rapid  point‐of‐care medical 
diagnostics without  the  need  of  bulky  equipment  and  large  sample  volumes. 




may be easy  to detect  them by using  immune‐labeling or by using other chip‐
based molecular  techniques.  Currently,  different microfluidic  techniques  have 
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been developed  for  segregating bioparticles based on  three general principles. 
They  are  size‐based  separation  in  sieving  techniques,  field‐flow  fractionation 
(FFF)  by  using  non‐inertial  force  fields  such  as  dielectrophoresis,  acoustic, 
radiation  and magnetic  field,  and  thirdly,  separation  based  on  hydrodynamic 
interactions  or  inertial  forces  in microfluidics  83,140‐144,158‐160.  FFF  by  using  non‐
inertial  force  fields has been preferred  for  achieving  separation of bacteria.  It 
enables  continuous  separation of particles without  clogging  the device.  In  this 
regard, dielectrophoretic techniques have demonstrated their ability in bacterial 
separation  158,161 Magnetic  and  other  force‐fields  have  also  been  explored  for 
this purpose  162. However,  these  techniques  are  limited  as  the effect of  these 
forces  decreases  with  increasing  flow‐rate  and  may  need  special  media  or 
labeling. Also, the effect of an active force‐field on bacteria is unknown and may 
have an impact on antibiotic susceptibility testing. 
Conventional  microfluidic  separation  techniques  are  developed  for  the 




shapes:  spherical,  rod‐shaped  and  spiral  shapes.18,19  Although  there  are  other 













initial  diagnosis  and  treatment  strategy  before more  detailed  analysis  can  be 
performed.  The  enriched  bacteria  sample  can  be  extracted  for  mass 




Interest  for development of  separation  techniques  that  take  shape of particles 
into  account  is  growing  76,165,166  Recently,  there  have  been  studies  on  shape 
based  separation  for RBCs  as well  as  yeast  cells.  Stefan  and Beech  et  al have 
performed  RBC  shape  based  separation  using  modified  deterministic  lateral 
displacement (DLD) separation device.125,126 They found that the RBC orientation 





3  µm.  Though  they  have  effectively  separated  RBCs  by  creating  a  channel  of 
depth 4 µm,  the  thin channel depth  restricts high  throughput and  is  limited  to 





Shape‐based  separation  is  not  common  as  it  requires  a  novel  technique  to 
account for non‐uniform size separation. Though various techniques have been 
investigated  for  the  separation  of  bacteria  from  fluid  samples  such  as 
hydrodynamic  fractionation,  flow margination, di‐electrophoresis  separation or 
field flow fractionation, these techniques do not take  into account the shape of 
the particle and have not shown to be able to separate the fundamental bacteria 
shapes efficiently.21,80,99,167 This would mean  smaller  feature  size of  separating 
elements  and  decrease  in  throughput.  For  example,  the  length  of  rod‐shaped 
bacteria  may  be  more  than  four  times  its  width.  The  currently  available 
techniques would separate such bacteria based on their width and would not be 
able to take their  length  into account. This would force  it to reduce dimensions 
of  separating  features  (for  example,  distance  between  pillars  in  DLD  devices) 
increasing difficulties  in  fabrication  and  also  fluidic  resistance,  thus decreasing 
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sort  the  bacteria  from  other  biological  components  as  well  as  all  common 
pathogenic shapes while the enrichment process would concentrate the bacteria 
in order to compliment diagnosis and further analysis of the bacteria. 
In  this  chapter, a highly efficient DLD  technique based on  I‐shaped pillar array 
has  been  investigated  for  the  separation  of  non‐spherical  as well  as  spherical 
bacteria by taking their shape into account. I‐shaped pillar array induces unique 















inlets  and  three  outlets.  The middle  inlet  is  designed  for  the  introduction  of 
sample  into  the  device  while  the  other  two  outlets  are  designed  for  the 
introduction of DI‐water. The main separation channel is about 15 mm long and 
500  µm  wide.  It  consists  of  50  sub‐channels  at  the  inlet  and  at  the  outlet 
(Fig.4.1(b)). The main channel consists of the pillar array containing either circle‐





dry  etching  techniques  under  a  clean‐room  facility  located  at  the  Institute  of 
Materials Research and Technology. The device layout was transferred from the 
photomask  to  a  thin  layer  of  positive  photoresist  (AZ5214E, Microchem, MA) 
coated on a silicon wafer (at 4000 rpm for 1 min and baked at 95oC for another 1 
min)  by  using  a  standard  photolithography  equipment  (Karl  SUSS MA8 Mask‐










reactive  ion  etching  machine  to  a  depth  of  about  9  µm  to  obtain  pillars. 
Photoresist pattern acted as the mask for dry etching. A total of about 15 cycles 
were used  to obtain  this depth  (figure‐4.2). After dry  etching,  the photoresist 
was  removed  by washing  it with  acetone  for  1 min  and  dipping  it  in  AZ300T 
(Hoechst, NJ) photoresist stripper for 10 min at 80oC. It was finally rinsed with DI‐
water.  A  thin  sheet  of  Polydimethylesiloxane  (Dow  Chemicals, MI) with  holes 
punched for inlets and outlets was prepared by adding base and curing solution 
in 10:1 ratio, followed by degassing and curing at 70oC for 60 min. It was bonded 


























pillar  array,  inset  shows  high magnification  image  of  the  same.  (b)  cross‐sectional  view  of  I‐
shaped pillars. 
4.2.2 Bacterial sample preparation  
HST08  strain  of  E.  coli  competent  cells  were  purchased  from  Clonetech, 
Singapore and were  transformed with pZsGreen vector also obtained  from  the 
same  company by using heatshock protocols. The vector  contained a gene  for 




volume  of  bacterial  solution  in  broth  and  the  fixative  solution  (4% 
Glutaraldehyde  (GA) + 4% Paraformaldehyde  (PF)  in PBS) at 4oC overnight. The 
fixed  bacteria  were  washed  and  re‐suspended  in  DI‐water.  These  cells  were 
labeled  by  using  incubating  fixed  bacteria  with  Syto13  dye  (Invitrogen, 






Before  starting  bacterial  flow  experiments,  surface  treatment  of  devices was 
performed to prevent bacterial adhesion to the surface of pillars. Devices were 
treated  with  (Tridecafluoro‐1,1,2,2‐tetrahydrooctyl)‐1‐trichlorosilane  in  a 
vacuum  chamber  for  30  min  followed  by  Iso‐propanol  wash.  It  was  further 
washed  with  DI‐water  before  flowing  1%  W/V  Pluronic  F127  (Sigma  Aldrich, 
Singapore) in DI‐water for 30 min. It was washed again with DI‐water for 15 min. 
The  bacterial  samples  were  driven  by  using  syringe  pump  assisted  vacuum 
suction at a  total  flow  rate 0.1 µl/min. High  speed gray‐scale  image‐frames of 














in  the current separation  techniques. The  first aim of  this work  is  to study  the 
separation  of  rod‐shaped  (non‐spherical)  bacteria.  DLD  microfluidic  device 
containing I‐shaped pillar array was fabricated according to schematics shown in 
figure‐4.1(a) (Figure‐4.1). Pillar array was designed with 4 µm of gap‐size, 2.00o 
of pillar shift gradient and 6 µm of pillar  length. The  layout of  the microfluidic 
device  is  shown  in  the  figure‐1b.  The  array  is  flanged  by  50  sub‐channels  for 
inlets and outlets numbered from 1‐50 from left to right which are designed for 
easy visualization and calculation of  the bacterial separation effectiveness  (Fig. 
4.1(b)).  Input  sample  stream  is  located  between  channels  40‐45 whereas  DI‐
water  flows  in  other  sub‐channels.  DI‐  water  flow  between  channels  1‐40  is 
designed  for  the  collection  of  separated  bacteria  while  the  flow  between 
channels 45‐50 acts as sheath flow to prevent their flow near edge of the device 
where  DLD  effect  may  not  be  observed.  To  confirm  that  the  separation  of 
bacteria was caused due to I‐shaped pillar design, a device containing circle pillar 
array with similar array dimension was used as the control (Figure 4.1(a)).  






bacteria  in  the  tests.  Figure‐4.3  shows  that  the  combined  effect of  silane  and 
pluronic was most  effective  is  reducing  the number of bacteria per unit  area. 
While 5% pluronic with silane was most effective in reducing surface adhesion, it 
was challenging to flow fluid through the device as the viscosity of the fluid was 
so great  that  the device  tend  to burst or clog due  to crystalisation particles of 
pluronic within  the device. Hence 1%  (w/v) pluronic was  selected as  the most 
appropriate concentration for surface modification. 
 
Figure‐4.3:  Bacterial  attachement  on  the  surface  of  the  I‐shape  DLD  device:  The  bacteria 





































































































shows  that  even  beads  with  critical  diameter  size  of  0.70  µm  can  be  fully 
separated from the sample input stream with an I‐shape device calculated based 
on  a  1.12  µm  critical  diameter.  This  is  a  37.5%  decrease  in  critical  diameter 
making  it  more  efficient  compared  to  conventional  circle  pillar  array.  For 
complete  displacement  of  particles,  a  minimum  particle  size  of  0.90  µm  is 
needed. The same effect  is observed  for  I‐shape pillar device with a Dc of 1.00 
µm. In figure 4.4(b), it shows that even particle of size 0.5 µm can be separated 
from  its  initial sample stream. Though the separation displacement  is not  large 
and distinct, it is statistically displaced away from the sample input region. This is 
a  50%  reduction  in  critical  particle  size  which  is  very  significant  for  such  an 
improvement  of  DLD  devices.  Loutherback  et  al  has  shown  that  by  using 
triangular shaped particles, they are able to improve the separation by 28% and 
theoretically  shown  that  at  smaller  dimensions  it  is  possible  to  enhance  the 
separation  specifications131.  In  the  bead  based  characterization,  it  is  shown 
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pillar  array was  captured.  Figure‐4.5  shows  the  full  view of  the  I‐shaped pillar 
array  (channel numbers are  indicated  in  this  figure) with merged  fluorescence 
image  of  flowing  bacteria.  It  can  be  seen  that  bacteria  enter  in  the  sample 
stream between channels 39‐45 (Fig. 4.5(a)), deterministically displaced towards 
channel‐1(Fig 4.5(b)) and are concentrated  in the channel‐1 (Fig. 4.5(c)). Figure‐
4.5(b)  clearly  shows  the  displacement  path  of  bacteria  through  the  I‐shaped 
pillar  array  in  a  snap‐shot while  a  similar  snap‐shot  taken  for  the  circle  pillar 
array  (control  sample)  did  not  show  significant  displacement  of  bacteria  (Fig. 
4.5(d)).   
Figure‐4.5: Bacterial separation study. Optical and fluorescence  images show the separation of 
bacteria  (green  fluorescent  E.  coli)  from  the  input  stream.  Bacterial  sample  is  flowed  in  the 
device containing “I” shape pillar array as shown in (a). Green fluorescence indicates bacteria in 
the sample. The bacteria in the sample are laterally displaced in the device using “I” shape pillar 
array to achieve  its separation  from the sample as shown  in  (b). Once deviated away  from the 
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Figure‐4.6: Non‐spherical Bacterial  separation  through  pillar  arrays:  percentage  of  bacteria  in 


































































µm) was  chosen. The array dimensions of  the device used  for  this experiment 




































































sample) with  same pillar array dimensions. The  result  reveals  that an  I‐shaped 
pillar array can cause clear separation of spherical bacteria while no separation 
was observed  for  the control sample  (Fig. 4.7). This  indicates  that  the  I‐shaped 






Having  studied  the  effectiveness  of  I‐shaped  pillar  array  for  separation  of 
spherical  as well  as  non‐spherical  bacteria,  it  is  important  to  understand  the 
mechanism  of  the  separation.  For  non‐spherical  bacteria,  their  length  is  not 
equal to their width. Separation of non‐spherical bacteria by using conventional 
techniques would be based on their width (smallest dimension) as the shape of 
the  particle  is  not  taken  into  account  by  these  techniques.  A  separation 
technique  accounting  for  the  shape  of  bacteria  should  involve  their  longest 
dimension. For spherical bacteria, accounting  for shape  is not required as their 
length and width are  identical. To determine whether the I‐shaped pillar design 






bacteria  and  its  different  orientations  arising  due  to  oscillating movements  in  I‐shaped  pillar 
array. Width and length of the bacteria is denoted by “W” and “L” respectively and the effective 
separation  size  is  denoted  by  “S”.  The  red‐dot  on  the  bacteria  denotes  its  center.  (b)  The 
schematics to show movement of bacteria through I‐shaped and circular pillar array. Green and 
Red arrows  indicate the path of bacteria and  fluid respectively. Bacteria moves along the pillar 
gradient  for  I‐shaped  pillar  array  and  laterally  displaced  by  the  displacement  “D”.  there  is  no 


















array  using  a  high‐speed  camera.  Bacterial movements  in  the  I‐shaped  pillar 
array  can  be  observed  to  resemble  the  oscillating movements  whereas  such 
movements are rarely observed for bacteria moving in circle pillar array. Such a 
‘seesaw’  oscillation  motion  is  reasoned  for  the  effective  separation  of  rod‐
shaped bacteria in I‐shaped pillar array (Fig. 4.8). Due to the seesaw movement, 
the center of bacteria (indicated by red‐dot in Fig. 4.8(a)) moves away from one 




in  the  figure 4.8(c) using different  representative  snap‐shots. These  snap‐shots 
represent  top‐view  of  the  bacteria  flowing  in  pillar  arrays.  The  bacterium  is 
almost  horizontal  and  is  aligned  with  the  fluid‐flow.  Although  the  oscillating 
movements discussed were  located  in the plane of fluid flow as orientations of 
bacteria  projected  on  the  plane  of  fluid  flow  is  important  for  separation, 
bacterial movements are not limited to this plane. It is in reality a 3‐dimensional 
fluid velocity  field. The  tendency  for oscillating motions was much higher  for  I‐












oscillating motion  seen  in  I‐shape  pillars  are  not  present  in  circle  pillar  array. 
Figure 4.8e shows  the  interaction of bacteria as  it approached  the circle pillars 
and  a  slipping motion  can  be  observed.  After  slipping,  it  becomes  horizontal 
again  and  moves  in  slip  mode  i.e.  non‐displacement  path  (Fig.  4.8(e)).  The 
difference  in  the movements  of  bacteria  for  I‐shaped  pillar  array  and  for  the 
circle pillar array  is demonstrated. Bacterial movements  in circle pillar array are 










(rod‐shaped)  as  well  as  spherical  bacteria.  This  indicates  that  I‐shaped  pillar 
design  should  be  effective  for  separation  of  other  species  of  bacteria.  In  this 
work, we studied separation of four species of bacteria E. coli, S. epidermidis, K. 





that  both  of  these  bacteria  were  well  separated  from  their  respective  input 
stream (Fig. 4.9(e)). P. aeruginosa, were well concentrated with most of bacteria 
located  in  first  two channels  (about 85% of bacteria  in channel‐1). Although K. 
pneumonia  was  also  well  separated,  they  were  not  concentrated  as  the 
separated bacteria were  located  in channels 1‐15. For K. pneumonia, a unique 
characteristic of forming trains of bacteria was observed for bacteria flowing  in 
the  device  (figure  4.10).  Such  train  move  slower  than  individual  bacterium. 
Admittedly,  exact  cause  behind  train  formation  is  not  yet  known which may 
occur due to some repulsive force among them. However, when these bacteria 
are  flowed  in  straight  channels  (with  dimensions  similar  to  gap‐size  between 
pillars), it still forms such train‐like configuration. This indicates that formation of 








































E. coli-Output K. Pneumonia-Output
P. aeruginosa-Output S. epidermidis-Output
E. coli-Input K. Pneumonia-Input












While  the  experiments  earlier  were  purely  used  to  separate  bacteria,  the 
applciations  of  the  results  were  tested  using  a  separation  of  bacteria  from 
biological sample. The blood sample were prepared using the same methods as 
chapter 3 and the bacteria were spiked into the blood. The device used was the 





sample  stream  containing  bacteria  (green  fluorescent  streaks)  in  blood  (red  circle  indicated  a 
single RBC).  (b) shows  the separation of bacteria and blood cells due  to  lateral displacement of 














Using  the  techniques  established  in  rotational  separation  of  non‐spherical 


































































diagnostics.  Bacteria  are  diverse  in  their  shapes  and  sizes.  Thus,  a  technique 
which can account for the shape of bacteria would be useful for their separation. 
It would allow  increase  in the effective hydrodynamic size of the particles to be 
separated and  thus, devices with  larger  feature dimensions  could be designed 
which would  have  the  added  advantages  of  increased  throughput,  decreased 
clogging and reduced fabrication challenges 169.  
DLD microfluidic techniques have gained popularity recently in which pillar array 
are  arranged  in  particular  way  (such  that  each  row  is  shifted  by  some  shift 
gradient  compared  to  the  previous  one)  to  cause  lateral  displacement  of 
particles in a deterministic way 170. The separation of particles depends on their 




to  Dc  and  force  them  to  be  laterally  displaced  in  the  direction  of  the  shift 
gradient. Dc can be calculated for the circle pillar array by using the established 










efficient  separation  of  spherical  bacteria  (size  of  about  0.7  µm)  by  using  this 
device. The reduction may be caused due to inertial forces such as wall‐effect lift 
force  171,  shear‐gradient  lift  69 and dean‐drag  forces  caused due  to  the  curved 




from  their  original  flow  stream  resulting  in  enhanced  DLD  effect.  Recently, 
different microfluidic  devices  have  been  developed  for  separation  of  particles 
based on inertial forces 83,173‐175. 
For  spherical bacteria only one  size  is  considered  for  separation, but different 
sizes  may  be  considered  for  the  separation  of  non‐spherical  bacteria.  For 
example, only the diameter of spherical bacteria can be considered while width 
or length of rod‐shaped bacteria can be considered for their separation. Thus, it 
is  important  to  understand which  size  is  used  for  separation  of  non‐spherical 










for  the observed difference. There may be a  reduction  in  the Dc of pillar array 
due to the  I‐shaped pillar design or the  length of bacteria has been utilized  for 







pillar design  allow  taking  the  shape of bacteria  into  account while performing 
their  separation. More precisely,  the  technique allowed  separation of bacteria 
based on their longest dimension. 
In  the  earlier  chapters, we  have  shown  that  I‐shape  pillars were  effective  in 
separating  disc  shape  RBC176.  I‐shaped  pillars  induce  rotational  movements 





flipping  of  RBC  into  the  groove  which  again  flips  out  of  the  groove  due  to 
protrusions  in  the  I‐shaped  pillars  completing  their  rotation.    RBCs  move  in 
continuous  rotational motion hitting pillars. The  rotation allows accounting  for 
the  shape  of  RBCs  as  projected  sizes  of  RBCs  perpendicular  to  fluid  flow  are 
based on their diameter. Similar flipping is observed for bacteria also when it hits 
an  I‐shaped  pillar.  However,  rotation  of  bacteria  in  a  horizontal  plane  is  not 
observed  frequently.  Such  flipping mostly helps  in  changing  the orientation of 
bacteria  for  the  seesaw movement. Also, bacteria do not hit pillars  frequently 
while moving  in  this  seesaw  fashion. Although  the pillar design  is  the  same as 
that used for the separation of RBCs, movement of bacteria is strikingly different 
from that of RBCs due to the difference in their shape. RBCs are disc‐shaped and 
have a  large circular face which  is exposed to fluid when there  is any change  in 
their orientation.  For  this  reason,  fluidic  forces acting on RBCs would  increase 
substantially  due  to  the  large  surface  area  exposed  in  the  direction 
perpendicular  to  the direction of  fluid  flow. Thus, viscous drag  force  from  fluid 
dominates the motion of RBCs which causes expected rotational movements. On 
the other hand, the open face of rod‐shaped bacteria are small which may allow 







one  shown  in  Fig.  4.6(d))  for  circle  pillar  array,  it  is  not  sufficient  to  cause 
effective  separation. Flipping mainly occurs when bacteria  slip  to  their original 








in  separating  bacteria.  Highly  efficient  DLD  separation  of  different  species  of 
bacteria with  spherical  or  non‐spherical  shapes  has  been  achieved  by  using  I‐
shaped pillar array. This  is  the  first  report on achieving bacterial separation by 
using  a  DLD  technique.  Bacterial  separation  mechanisms  based  on  the 
movements  of  bacteria  have  also  been  explored.  Unique  seesaw movements 
have been observed for rod‐shaped bacteria flowing in the I‐shaped pillar array. 
Such movements  allow  participation  of  the  longest  dimension  of  bacteria  by 
accounting  for  their  shape  and  thus,  separation  is  performed  by  taking 
advantage  of  the  shape  of  non‐spherical  bacteria.  Further work  is  needed  to 



























I‐shape  pillar  have  been  investigated,  it  is  important  to  comprehend  the 
mechanisms  involved  and  characterize  the  conditions  that  enable  this 
enhancement  of  DLD  to  favour  non‐spherical  particle  separation.  The 
understanding of the mechanisms will enable broad applications to separation in 
medical and environmental diagnostics as many biological entities such as fungi, 





The  main  objective  of  introducing  these  new  pillars  was  to  improve  the 
separation  efficiency  of  deformable  particles  such  as  cells.  Cells  which  are 
deformable makes the DLD separation complicated as larger forces acting on the 
cell will cause  it to deform and reduce the critical diameter when  it aligns with 
the  gradient  of  the  array.  To  solve  it,  they  propose  an  air‐foil  design  which 






will  in  fact  reduce  the deformation and  increase  the  separation  specificity and 
efficiency of deformable  cells. The  cross‐sectional  flow profile of air‐foil pillars 





To allow  the  length dimension of a particle  to be used  in  separation  in a DLD 
device, we hope  to control  the orientation of  the particle such  that  the  length 





Particle momentum  and  rotational  forces  in  a multi‐dimensional  fluid  velocity 
field is critical in the separation of non‐spherical particles in a DLD pillar array. 
To  enable  rotation  of  particles,  simple  mechanisms  of  protrusion(s)  and 
groove(s) are  investigated. The protrusion  is hypothesized to act  like an arm to 




non‐spherical  particle.  We  hypothesized  that  this  can  induce  rotations  and 
momentum changes. On  the other hand,  the groove of  the pillar  is needed  to 





spherical  particles,  three  parameters  have  been  selected  for  tests,  namely, 










of  variables  since  we  are  only  interested  to  study  the  effects  on  groove  on 
rotations of particles. Moreover, when a particle  is  rotating,  the curved  region 







flow profile which  improves and enhances  the DLD  separation. This parameter 
would  be  explored  to  compare  the  best  profile  for  the  separation  of  non‐
spherical  particle. Also  the  orientations  and  positions  of  the  pillar  protrusions 
will affect the streamlines and fluid flow profile in the device.  
The various pillars are listed as below: 
















































fixed  as  a  curved  groove  to  allow  smooth  transition  between  protrusion 
interactions. The individual pillar dimensions are shown in the following fig 5.1. 
Figure‐5.1:  Dimensions  of  various  pillar  shapes  tested.  The  schematics  shows  the  pillar 
dimensions that were tested in this chapter. All pillars fit within the dimensions of 15 µm by 15 
µm. The various shape are  (i)  I‐shape,  (ii)  inverted anvil shape,  (iii) anvil shape,  (iv)  inverted T‐
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µm  similar  to  the  width  of  the  I‐shape  protrusions  used  in  our  earlier 
experiments. The  reason  for  the  selection  is  firstly,  to maintain  consistency  in 
our  tests  and  analysis.  Secondly,  to  enable  a  more  consistent  fabrication 
outcome and dimension as during the fabrication process, due to the resolution 
limitation of  lithography,  the  edges will have  some  roundness  to  it which will 
reduce the effect as well as increase the gap between the pillars. To control the 
lithographic process and optimizing for extreme sharp features is not within the 
interest  of  this  study.  Thirdly,  very  sharp  edges may  have  a  greater  shearing 






works  on  RBC  separation  in  DLD  devices  were  design  from  the  proposed 
model.124,125 As such, all devices used in the paper were based on Equation 8: 












Figure‐5.2:  Schematics  of  particle  separation  experiments  using  various  pillar  shapes.  The 
overall  device  design  can  be  seen  in  (a) where  the  sample  inlet  is  sandwiched  between  two 
buffer streams (b). The device channel  length  is 14 mm while the width  is 700 µm. The sample 



























described  in  chapter  3.  The  device,  similar  to  earlier  experiments,  consists  of 
three input streams of two buffer stream sandwiching the sample stream. While 
earlier experiments used positive pressure from the inlets to drive the fluids, we 
employ a negative pressure driven process  from  the output of  the device. The 
use  of  negative  pressure  enables more  control  and  consistency  on  the  input 
stream position and width of the channel. A reservoir of  fluids  is  loaded at the 
input regions. The gradient of the DLD array is fixed at 1/20 and output channels 
were sub‐divided  into 26 channels. This subdivision enables greater accuracy  in 
characterization. Due  to  the  input sheath stream, sub‐channels 1  to 5 will only 
contain  the  buffer  stream.  A  simple  size  exclusion  filter  is  designed  into  the 
sample  input  region  to  filter away bigger unknown particles or dust. The  input 
stream  remains  from  sub‐channel 5  to 10.  Finally,  the etched device  is  sealed 
with a PDMS cover with open wells leading into the three sample input. 
5.2.2 Sample and reagent preparations 
The  reagents  used  in  this  experiment  include  double  DI  water  for  washing 
device,  1%  (w/v)  pluronic  F127  (Sigma,  Singapore) was  used  for  priming  and 
surface treatment and 1x PBS buffer for dilution of blood and cell buffer stream. 























fps  to  1500  fps  depending  on  flow‐rates  and  magnification.  The  bead‐based 
characterization  samples  were  only  sampled  at  0.2  µl/min  while  RBCs  were 
sampled  at  0.2  µl/min  and  1.0  µl/min  respectively  for  low  and  high  velocity 
experiements.  The  high  speed  video  was  eventually  slowed  to  25  fps  to  be 






index  is  proposed  here  (Figure  5.3).  The  index  is  as  a  standard  for  general 
comparison  of  efficiency  and  separation  quality  between  various  devices.  The 
strength  and quality of  separation  is expressed  in  the magnitude of  the  index 
while the resolution is denoted in the standard deviation. The advantage of using 
an  index  is to have a standard method of comparison between various devices 
across  all  DLD  experiments  regardless  of  the  number  or  length  at  output 
positions. 
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can  be  considered  distinct.  Note  that  the  deviation  of  the mean  need  to  be 
considered when the  index  is near 50 and the greater the  index, the better the 








Bead  characterization  for  all  the  pillars were  the  first  step  to  finding  out  the 
differences  in critical diameters between all the pillars. Since these pillars were 
arranged based on the formula, the theoretical critical diameter is 3.32 µm. This 
would  mean  that  beads  of  size  less  than  3.32  µm  would  not  separate  in  a 
conventional  circle  pillar  array  while  bead  larger  than  3.32  µm  would  be 
displaced  and  laterally  deviate  from  its  initial  position  as  it  flows  within  the 
device. Figure 5.4 shows a comparison graph of 3.0 µm bead deviation within the 
devices.  There  are  observable  displacements  from  the  initial  sample  flow; 
however, there were only distinct separation in I‐shape, inverted anvil and anvil 
shape.  Although  inverted  T‐shape  edges  between  distinct  and  non‐distinct 






























separate  in  a design with  critical diameter 3.32 µm. All  the pillar  shapes here 






























developed by  Inglis  et  al were only useful  for  circle pillar  array. Displacement 
from  L‐shape  and  inverted  L‐shape  is  expected  as  it  strongly  resembles  a 
triangular pillar with an asymmetrical fluid flow profile. Works from Loutherback 





be  less  effective  as  compared  to  the  findings  of  triangular  pillars  provided  by 
Loutherback  is that the group uses computational data which may theoretically 
neglect experimental variations such as temperature, viscosity difference  in the 
1%  (w/v)  pluronic  solutions  used,  bead  size  variation,  fabrication  defects  and 





findings  from Loutherback et al, symmetrical  fluid  flow profiles  from  the other 
shapes also effectively managed to reduce the separation critical diameter. This 






increasing  the protrusions  from a  single protrusion  in  the  symmetrical T‐shape 
pillars to full double protrusion in the I‐shape pillars resulting in a stark increase 
from SI of 51.5 to 91.7. That  is almost a double  increase  in displacement width 
for the same  length of channel. The  important question to be answered now  is 
“how  does  the  cross‐sectional  fluid  flow  profile  contribute  to  the  critical 
diameter of a DLD pillar array?”.  




For  the current experimental setup of  ε = 1/20,  the originally predicted critical 
diameter  is  in  fact 2.70 µm. This  is a 23% error  in deviation  from experimental 
data. Davis et el followed up to develop an empirical model and formula which 
currently accurately predicts the critical diameter to be 3.32 µm for ε = 1/20.124 
This  inherently  describes  a  limitation  to  the  1‐D model  to  predict  the  critical 
diameter  of  a DLD  device.  In  reality,  the  particle  is moving within  a  3‐D  fluid 
velocity field interacting with the pillar and the surface which may be needed to 





vortices  may  have  an  influence  on  the  separation  critical  diameter.130,147,177 
While  1‐D  fluid  flow  profile maybe  an  essential  fundamental  analysis  of  DLD 
model, other flow factors and dynamics could also play a role in determining the 
critical  diameter. We will  study  some  of  these  parameters when we  separate 





The  slight  variation  in  separation  between  each  pillar  shape  could  be  due  to 
experimental variations in input and output pressure, bead adhesion resulting in 
flow variations between pillars and non‐uniform bead sizes. The separation was 









































































are  induced  in  RBC  separation  and  length‐wise  orientation  preference  was 
induced  for  E‐coli.  In  both  experiments,  the  hypothesis  of  leveraging  on  the 
longest dimension was shown effective  in separating non‐spherical particles. To 
further show how  the proposed protrusions and groove  interacts and enhance 



















shows  the  separation  of  RBC  in  a  slowly  velocity  field while  the  black  graph 
depicts  the  separation effectiveness of RBC  in  a higher  velocity  field.  The  200 
µm/s and 1000 µm/s are average estimates by calculating the velocity of the RBC 
using  an  input  flow  of  0.2 µl/min  and  1.0 µl/min  respectively. While  Inverted 
Anvil  pillar  shape  has  a  slight  edge  over  upright  anvil  shape  in  the  RBC 
separation,  the  separation  still  does  not  distinctly  separate  RBC  in  both  pillar 
shapes.  The  inverted  Anvil  has  a  longer  and  delayed  protrusion  while  the 
Inverted  Anvil  has  a  longer  initial  protrusion.  It  does  suggest  that  a  latter 
protrusion is more advantages in separating the RBCs. Orientation and length of 
protrusion will affect the separation. I‐shape pillar is a combination of both pillar 
shapes with  long protrusions on  initial  and  latter positions  in  the pillar. While 
single protrusion may have an effect, double protrusion  is observed  to have a 






















Figure 5.7  is a  comparison  study between  I‐shape and T‐shape pillars. Both T‐
shape pillars do not  separate RBC well despite being  able  to  induce  a  shift  in 
separation of RBC stream out of the input stream region. The data suggests that 
the  orientation  of  protrusion  at  T‐shape  does  not  influence  the  separation. 
Individual  protrusions  do  not  have  an  impact  on  non‐spherical  particle 
separation. There is no observable separation difference between both T‐shapes. 
Comparing Anvil‐shape  and  inverted  T‐shape,  anvil  shape had  a  slight  edge  in 
RBC separation. This initial protrusion of anvil shaped pillars could have played a 





































of more  than 90.  L‐shape pillar had  comparable  separation with  I‐shape while 
the  Inverted  L‐shape  had  the  worst  separation  among  all  pillar  shapes.  The 
summary of all separations can be  found  in  table 5.2. What  is  truly  interesting 
about the data is that there is a significant difference of RBC separation between 
both  L‐shape  and  inverted  L‐shape  pillars  despite  both  having  the  same  pillar 
shape and cross‐sectional flow profile.  It  is  important to note that both upright 


































































effective.  This  phenomenon  is  because  at  higher  flow  rates,  the  shear  rate  is 
higher  and  the  RBCs  get  stretched  and  the  width  of  the  RBC  disc  becomes 
narrower. This  flattening of RBCs will  inadvertently  reduce  the RBC  separation 






Non‐spherical  particle  movements  itself  is  complex  due  to  non‐uniform 






Figure‐5.9:  RBC  movement  tracking  in  overlay  video  frames.  All  three  images  consist  of 

















Figure 5.9(a)  shows  two  flipping events at a  single pillar at  the  two  respective 
protrusions  resulting  in a  full  rotation while both  L‐shape pillars only  induce a 
single flipping event at the protrusion end of the pillar. Our earlier works showed 
that  induced  rotations  or  flipping  events  will  increase  the  separation 
effectiveness as there is an increase chance that the length dimension is used as 
the  separation  criteria. While  our  earlier  hypothesis  has  been  proven with  I‐
shape pillar, there is a lack of explanation for RBCs output separation in L‐shape 
pillar  with  a  single  flipping  event.  Also,  the  DLD  cross‐sectional  flow  model 
proposed by Inglis and Loutherback et al cannot explain the difference observed. 
Close examination  from  figure 5.9(b) and  (c) shows hints  that  there could be a 
correlation between RBC orientation and  the  current  (depicted) 2‐dimensional 
fluid streamlines which may determine the separation outcome of non‐spherical 
pillars. While all three  figures  in  figure 5.9 shows that RBCs were bumped,  it  is 
not  representative  of  the  bigger  population which  shows  different  separation 






Figure‐5.10: Graph  of  RBC motion within  L‐shape  pillars with  direction  of  flow  from  top  to 
bottom and gradient from left to right. (a) Shows multiple screen capture overlay on the motion 
of  RBC  in  the  L‐shape  pillar  setup  with  fluid  stream‐lines  in  the  computational  model.  (b) 









pillars and a y‐position  further would have a negated any  form of velocity  field 
effects on the RBC when the motion has stablised for a distance. A RBC position 
on  y‐axis distance of  5 µm post‐pillar protrusion  is  selected  for  a RBC motion 
right after the flipping event. At this this distance, the RBC assumes a horizontal 
10 µm 
(a) (b) (c)Fluid Flow 
y
x




shown  in  red  vector  arrows  and  super‐imposed  to  the  high‐speed  image 
sequence after  the RBC horizontal position. We  can  see  that  the velocity  field 
interactions of the RBC results  in a  large velocity vector  in the region of the A’ 
position. The resulting motion or RBC at A’ will be hindered by the next pillar. As 
such,  the  RBC  rotation  is  obstructed  by  the  next  pillar  and  hence  it  will  be 
bumped. It is also evident that there is only a 10 µm gap distance from the initial 











Figure‐5.11:  Velocity  analysis  of  horizontal  position  RBC  within  a  L‐shape  pillar  device.  (a) 
depicts  the velocity magnitude which will be experienced by a RBC  in  the given superimposed 








































































































































parameters  are  required.  Firstly,  the  overall  force  and  direction  of  the  force 
acting  on  the  RBC  body  will  give  insight  to  the  overall  velocity  vector.  This 
parameters  can be acquired  from  the overall  fluid  velocity  flux, projecting  the 
magnitude of force acting and the ratio of the x and y component of the velocity 
field.  The  second  parameter  required  is  the  rotational moment  acting  on  the 
RBC.  This  can  be  analysed  and  predicted  using  the  ratio  of  velocity  flux  of  y‐
component  from  0  µm  to  4  µm  versus  4  µm  to  8  µm,  with  the  simplified 
assumption  that  the  rotational  axis  of  a  rod‐shape  particle  is  the mid‐point. 
Hence with  these  information, we  can  predict  the  path  and  how  the  rotation 
might interact with the pillars resulting in a slip or bumped scenario. 
From figure 5.11(d), the flux ratio of y/x component = 2.3 while the net flux ratio 
over  the middle  point  is  4.0.  The  flux  ratio  of  2.3  represents  that  the  y‐axis 




















Figure‐5.12: Graph of RBC motion within  inverted L‐shape pillars with direction of  flow  from 








shows  that  the  RBC  has  a  lot more  distance  to  cover  after  it  flips  before  it 
interacts  with  the  next  pillar.  The  general  motion  of  the  velocity  field 










dimension,  is  exposed  to  perpendicular  flow  velocity  motion.  This  exposure 
increases the tendencies for it to be pushed off the fluid stream and may result 
in slippage.  In figure 5.12(b), the subsequent RBC motion closely resembles the 
velocity  force  field  expressed  in  red  arrows  which  is  proportional  to  the 







pillar,  the maximum  flux which depicts  the  resulting  force acting on  the RBC  is 





Figure‐5.13:  Velocity  analysis  of  RBC  position  within  an  inverted  L‐shape  pillar  device.  (a) 























































































































5.13(d).  The  ratio  is  10.1 which  is  significantly much  greater  than  the  y/x  flux 




is  2.9,  compared  to  4.03  in  the  L‐shape  pillars.  Even  though  the  rotational 
moments acting on the RBC is lesser compared to L‐shape pillar arrays, the RBC 
in inverted L‐shape pillars are already tilted at a 36o from horizontal. The added 
2.9  ratio  of  net  fluid  flux will  provide  addition  torque  to  rotate  it  further  as 
depicted  in figure 5.12(b).   The data shows that the forces acting on the RBC  in 
inverted L‐shape pillars compared to L‐shape pillars are on the length dimension 














significant  difference  between  L‐shape  and  inverted  L‐shape  for  spherical 
particles.  However,  for  non‐spherical  particles,  the  spherical  model  for 
determining  DLD  critical  diameter  does  not  apply.  The  movements  of  non‐
spherical  particles  are  very much more  complex.  The  orientation  of  pillars  of 
same  shape and hence,  resultant 2‐Dimensional  flow patterns, determine how 
the non‐spherical particle will  interact within  the microfluidic  space. While  the 




role  to  play  in  separation  or  slippage.  For  L‐shape  pillars,  the  rotational 
momentum  causes  it  to  interact  with  the  next  pillar  and  blocking  its  path 
towards  slippage  (figure  5.9)  while  in  inverted  L‐shape  pillars,  the  rotational 
momentum has a tendency to cause it to slip as there is no obstacle to prevent a 
change  in momentum  (figure  5.12).  As  such,  rotational moments  and  inertial 
effects play a very important role in the separation of non‐spherical particles.   
Inertial effects of RBC are key  to understanding  the  interactions of RBC within 
the DLD  pillars. Unlike  spherical  particles  for which  the  center  of mass  is  the 
center of  the sphere, a rod shaped particle  that  is deformable  in all 3‐axis and 
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on  how  the  RBC  orientates  and  behave within  a micro  channel  as  studied  by 
Shen et al and Forsyth et al.178,179 The rotational and momentum differences are 
lesser  for orientation differences between T‐shape and Anvil  shape as  the gap 
between  the  last  protrusion  and  next  protrusion  is  10  µm.  Whereas,  the 
difference between  subsequent protrusion and pillar  interaction  for  L‐shape  is 
10  µm  and  22  µm  for  upright  and  inverted  L‐shape  respectively.  The  spatial 
difference  will  enable  more  momentum  and  rotational  effects  to  develop, 
resulting in a more pronounced separation effect.  
I‐shape pillar,  in our earlier experiments have shown, to be also effect for non‐
spherical  particles  and,  surprisingly,  for  spherical  particles.  For  non‐spherical  
particles,  it has predominantly been more effective due to  increase  in rotations 
seen in chapter 3 as well as figure 5.9(a). The RBC rotations are twice as often as 
compared  to  L‐shape  resulting  in  an  equally  efficient,  if  not  better  RBC 
separation.  The  separation  behavior  of  spherical  particles  is  somewhat 
unexpected due to earlier studies on DLD models. There could be three general 






shift  particle  deviation  and  introduces  a  larger  gap  after  the  protrusion.  This 
sudden  drop  in  fluid  velocity  may  result  in  micro  vortices  and  pressure 
differences resulting  in  inertial effects to be  increasingly dominant as proposed 
by Lubberson et al.130 Thirdly, due to the increase in protrusions as well as length 
of protrusions,  the  velocity  contrast  and  variations  are more pronounce  along 
the gradient of the pillar array. These enhancements to spherical particles has no 
relation  to  cross‐sectional  fluid  flow  profile  and  should  be  considered  in 
formulating  a  new  equation  to  determine  critical  diameter  in  any  pillar  array. 
This  is  not  to  say  that  inertial  effects  are  not  experienced  by  particles  in 
conventional circle pillars but the velocity contrast for  I‐shape and L‐shape DLD 
pillar array are more distinct. 
While we have  reduced our analysis  to a 2‐Dimensional model,  in  reality, RBC 
movements  in microfluidic device  is within  a  3‐Dimensional  velocity  field.  The 
RBC is reduced to a rod‐shape 2‐dimensional particle since its disc plane adheres 
closely  to  the  surface of  the pillar during pillar  interaction  in a DLD array. This 
applies for all pillar shapes for microfluidic devices with a depth greater than 8 
µm. For depth lesser than 8 µm, the RBC will be oriented more planar parallel to 
the  floor  surface  of  the  device,  resulting  in  a  circular  shape  to  be  separated. 
Though  more  effective  in  separating  RBCs  using  a  device  of  larger  critical 
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The  importance  of  rotational  moments  and  multi‐dimensional  velocity  field 
analysis  for particles within  a DLD pillar  array  is  emphasized. We have  shown 
that pillar orientation and resultant changes in fluid flow patterns have a distinct 
impact on non‐spherical particles while minimal effect on spherical particles. This 
pronounced effect  is due  to  the velocity  field variation along  the  length of  the 
particle. The velocity flux calculated computationally on a super‐imposed  image 
depicts  the  forces  acting  on  the  particle  along  its  length  as  velocity  flux  is 
proportional to the fluid resistive force acting on the particle. These tools enable 
the  analysis of understanding  and prediction on  the path of particles within a 
velocity  flow of  a  specific pillar. We have  shown  that  current DLD models  are 
insufficient  to  explain  the  additional  phenomenon  explored  in  this  chapter 
namely,  the phenomenon  that  I‐shape pillars are better  in separating spherical 
and  non‐spherical  particles.  Additionally,  cross‐sectional  flow  profile  cannot 
explain  the  difference  in  non‐spherical  particle  separation  for  L‐shape  and 
inverted  L‐shape  pillars. We  propose  that  the  current  formulas  of DLD  critical 
size take into account the multi‐axial effects of velocity field  to provide a more 






















said  applications  in  particle  sorting,  enrichment  and  detection.  From  active 
separation  techniques  using  electrophoresis,  dielectrophoresis,  acoustic 
pressure, optical force, magnectism and gravity to passive separation techniques 
relying  on  hydrodynamic  flows,  inertial  forces  of  fluid  motions  and  micro‐
structure  pillar  based  filtration  systems.  Among  all  these  techniques, 
deterministic  lateral  displacement  (DLD)  stands  out  the  most  for  precision, 
accuracy, resolution and efficiency in particle sorting and separation. Since 2004 
when  it  was  first  established,  various  groups  have  been  developing  and 
enhancing  the  use  of  DLD  on  bio‐medical  related  fields  of  study  for  the 
separation of blood components, fungal spores, bacteria chromosome DNA and 
circulating tumour cells.  
However, work on DLD  (and  for  the various  separating methods) are all  solely 
based on a spherical particle model. This results in effective separation methods 
for non‐spherical particles. This  is especially so for DLD as  it  is shown that non‐




thesis  to  develop  a  novel  technique  using  the  length  dimension  of  a  non‐
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spherical  particle  as  the  separation  specification,  resulting  in  an  increase  in 
separation throughput and efficiency.  
It  was  hypothesized  that  inducing  rotations  in  non‐spherical  particle  would 
enhance the separation of non‐spherical particles. Using the novel I‐shape pillar 
array, the results have shown that RBCs do rotate and have shown an increase in 
separation  specifications.  The  computational  analysis  shows  that  the  varying 
flow patterns within  I‐shape pillar array  introduce a non‐linear velocity field for 
the non‐spherical particle. The  varying  flow  velocity  results  in  increase  chance 
for rotations and hence separation. 
The work on RBC was extended on bacteria  separation. The world of bacteria 
involves  diverse  shapes  and  sizes.  Common  shapes  include  rod‐shape,  spiral 
shape and spherical shapes.  In the current research, E. Coli was selected as the 
sample  to  be  analysed  due  to  the  rod‐shape  nature.  I‐shape  pillar were  very 
effective  in  separating  E.  Coli  using  a  gap  size  of  4  microns  compared  to 
conventional circle pillars of the same array size. The separation was so effective 
that  it was 100% separation efficiency.  It was shown that  instead or consistent 
rotations,  the  motions  of  E.  Coli  were  oscillatory  with  the  length  dimension 
perpendicular  to  the  flow.  These  results  were  promising  and  surprising. 
Rotations were meant to induce the use of length dimensions as the separation 
specifications and the oscillatory orientation exposes the E. Coli to be separated 
in  the  length  dimension.  This  is  the  basis  for  the  very  effective  separation. 
Advantages  of  this  improvement will  result  in  higher  throughput  and  shorter 
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of microfluidics.  Sugaya  et  al  observed  that  flipping motions  of  non‐spherical 
particle  will  improve  the  separation  by  causing  it  to  move  in  different 
streamlines  during  the  flipping  process.  This  phenomenon  is  similar  to  the 
observation.  The  main  difference  is  that  the  current  work  in  this  thesis  has 
induce  continuous  flipping  resulting  in  rotational  separation  of  these  non‐
spherical  particles.  As  such,  studies  on  the mechanisms  and motions  of  non‐
spherical particles are  critical  to predict  the  separation  specifications of a DLD 
device. This issue is compounded when the biological particle is deformable and 













distance.  0  shows  no  separation  from  sample  input  while  100  shows  the 
maximum  possible  separation  for  the  device.  Among  all  the  7  pillars,  the 
separation  results  from  two  pillar  shapes  outstands  the most,  ie  L‐shape  and 
inverted L‐shape. 
L‐shape and  inverted L‐shape showed weak separation of 3.0 micron bead. On 
the  other  hand,  L‐shape  pillar  is  highly  effective  for  non‐spherical  RBC while 
inverted  L‐shape  did  not manage  to  separate  the  RBC.  The  stark  differences 
between  spherical  and  non‐spherical  for  L‐shape  device  were  due  to  the 




L‐shape  device,  the  RBC  experience  lesser  fluid  flux  and  higher  rotational 
moments.  However,  these  rotational  forces  acting  on  RBC  is  observed  to  be 
obstructed by the subsequent pillar interaction. This obstruction will prevent the 
slippage  and  hence  increase  efficiency  in  separating  non‐spherical  RBC.  It  is 
shown  that even  for  the pillar of a  fixed  shape, orientation and  resultant  flow 
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velocity  field  is  important  in determining the separation effectiveness of a DLD 
pillar array.  
The  I‐shape pillar  array  is effective  for non‐spherical particle  as  it was  visually 
shown  that  it  has  twice  the  chance  for  rotation  as  compared  to  the  L‐shape 
pillar.  It was  also  shown  in  all  the  studies  that  it  consistently was much more 
effective  in  separating  spherical particle  as well. Basis  for  the enhancement  is 




























two  aspects.  Firstly,  the mechanisms  on  non‐spherical  particle will  be  studied 
using  computer  simulations  to  develop  prediction models  for  optimization  of 
non‐spherical  particle  separation  using  deterministic  lateral  displacement  or 
application  in  other  separation methods.  Using  the modeling  techniques,  the 
second focus will be to develop useful applications in bacteria detection as most 
bacteria  are  non‐spherical  especially  rod  shaped  bacteria.  To  pre‐concentrate 
bacteria  for pre‐medical diagnosis will enable more rapid detection of diseases 
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